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Résumé 
Les propriétés mécaniques uniques de l'alliage quasiment équiatomique de nickel et de 
titane (NiTi ou nitinol) font de lui un matériau extrêmement intéressant dans de 
nombreux domaines d' activités, et plus particulièrement dans les sciences biomédicales. 
L'objectif de ce présent document est d'étudier, au travers du cas particulier des prothèses 
cardiovasculaires superelastiques (une des applications les plus exploitées de l'alliage) 
l'effet de traitements de surface, tels que I'electropolissage, et de différents processus de 
stérilisation sur les propriétés de surface, sur la résistance aux phénomènes de corrosion 
ainsi que sur I'haémocompatibilité de l'alliage. 
Par l'intermédiaire de tests de polarisation cycliques, l'effet bénéfique du traitement de 
surface d'electropolissage a été mis en évidence. Les potentiels de rupture plus élevés et 
reproductibles, observés pour les échantillons electropolis en comparaison des 
échantillons polis mécaniquement, ont été positivement corrélés aux modifications de 
l'oxyde de surface engendrées par l'electropolissage caractérisées par Spectroscopie 
Auger (AES) et Microscopie à Force Atomique (AFM). L'oxyde de surface d u  NiTi 
electropoli est en effet plus homogène. et présente des concentrations surfaciques de 
nickel très faibles. Cette couche d'oxyde renforcée augmente ainsi la résistance à la 
corrosion de l'alliage. Les tests d'immersion par perte de masse effectués par absorption 
atomique ont confirmé l'effet positif de I'electropolissage. Dans le cadre de ces essais, les 
échantillons (des stents electropolis) de NiTi ont généré des taux de libération ionique 
légèrement supérieurs à ceux obtenus pour l'acier inoxydable. Cependant, cette différence 
s'est estompée au bout de quelques jours et les taux de libération n'étaient plus decelables 
par absorption atomique à partir de 17 jours d'immersion. Les taux observés pour le NiTi 
electropolis étaient plus faibles que ceux rapportés dans la littérature pour du NiTi ayant 
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été passivé chimiquement. De plus, les concentrations libérées lors des essais semblent 
bien en dessous des seuils considérés comme toxiques. 
Indispensable avant toutes implantations cliniques, la stérilisation des dispositifs 
métalliques a fait l'objet dans le passé de nombreuses études expérimentales. Bien que 
contradictoires, ces études suggèrent, d'une manière générale, l'effet potentiel de la 
stérilisation sur les ailiages métalliques. Les modifications de surface observées sur les 
échantillons de NiTi electropolis dans notre étude restent relativement faibles. Parmi les 
techniques de stérilisation testées, l'autoclave, la chaleur sèche et l'oxyde éthylène ont le 
plus sensiblement modifié la nature physico-chimique des oxydes de surface. Les oxydes 
plus épais (augmentations non significatives) et très hétérogènes (surtout pour 
l'autoclave) ainsi que les augmentations des quantités de nickel surfaciques suggèrent la 
diffusion du nickel au travers de l'oxyde défectif de titane lors de ces traitements. Les 
énergies de surface augmentées de près de 100% pour les techniques dites à base de 
plasma (Stemad0 et Plazlyte@) attestent également l'effet de ces techniques sur la 
surface du NiTi. En dépit de ces modifications, la résistance aux processus de corrosion 
de i'alliage stérilisé n'a pas été sensiblement modifiée. Toutefois, des potentiels de 
rupture faibles observés sur certains échantillons stérilisés par autoclave (2) et par acide 
péracétique (1) semblent indiquer un affaiblissement de la couche passive lors de ces 
techniques. D'une manière générale, I'electropolissage renforce la couche d'oxyde et 
semble ainsi inhiber l'effet des traitements de stérilisation, aussi bien sur les propriétés de 
surface que sur la résistance aux phénomènes de corrosion. 
La thrombogénicité des alliages métalliques couramment utilisés dans la conception des 
stents demeure I'une de leurs principales limitations. Peu de donnés sont disponibles sur 
le caractère thrombogène du NiTi, et pour combler cette lacune, nous avons développé un 
modèle porcin de circulation extracorporelle. Par l'intermédiaire de celui-ci, l'effet des 
différentes techniques de stérilisation a été déterminé par mesure de l'absorption de 
protéines plasmatiques (fibrinogène) et des plaquettes sanguines sur la surface des stents. 
Une tendance marquée mais non significative vers une plus faible thrombogénicité a été 
observée pour les stents stérilisés par oxyde d'éthylène et par acide péracétique. Cette 
tendance confirme les caractérisations de surface réalisées sur les disques de NiTi. En 
effet, les propriétés de  surface influencent fortement la thrombogénicité des dispositifs 
métalliques. D'autre part, la thrombogénicité relative du NiTi par rapport à l'acier 
inoxydable a été déterminée en fonction du débit sanguin. Les stents en NiTi ont présenté 
de manière signifkative moins de thrombus fibrino-plaquettaire, la différence étant 
d'autant plus marquée pour des taux de cisaillement de 456 sec-'. Les implications 
cliniques de ces résultats restent à déterminer, d'autant plus que de nombreuses 
limitations sont à prendre en compte dans les analyses de ceux-ci, mais ils semblent 
toutefois non-négligeables. Sur la base de cette étude, l'utilisation croissante des stents en 
NiTi semble justifiée, d'autant plus que leurs propriétés mécaniques sont parfaitement 
adaptées à la revmcularisation des vaisseaux athérosclérosés. 
Abstract 
The uniques properties of nearly equi-atomic alloy of nickel and titanium (NiTi or  
Nitinol) account for its numerous applications, specially in the biomedical field. This 
work aimed to characterize the effects of various surface treatrnents such as 
electropolishing and of various sterilization processes on the surface properties and 
corrosion behavior of the ailoy. The particular case of NiTi cardiovascular stents have 
been discussed through the study of the effects of sterilization processes on NiTi stents 
thrombogenicity. 
Using cyclic polarization assays in Hank's physiologicai solution, the beneficial effect of 
electropolishing has k e n  demonstrated. The breakdown potential observed on 
electropolished specimens were relatively high and reproducible in cornparison to that of 
mechanically polished samples. The latter has k e n  related to the surface modifications 
occuting during electropolishing. Indeed, as 2 surface treatments, electropolishing creates 
a more uniform titanium rich oxide layer with limited arnount of superficial nickel. The 
surface characterization of electropolished samples has been achieved using Atomic 
Force Microscopy (AFM) and Auger Electron Spectroscopy (AES). Electropolishing has 
removed surface defects and thus improved the quality of the oxide layer. Passive 
dissolution processes was studied using immersion tests in Hank's physiological solution. 
The dissolution rates were measured by atornic absorption and confirrned the beneficial 
effect of electropolishing on the corrosion properties of the alloy. Even though NiTi 
initially released more nickel than 316L stainless steel, the dissolution rates for both 
materials were below the detection limits after 17 days of immersion. The nickel 
dissolution rate for NiTi was lower when compared with previously reported rate on NiTi 
processed with various surface treatments such as passivation. Moreover, the nickel ionic 
release seemed to be far below the toxic level for both materials. 
As the final step before implantation, sterilization has been reported to induce 
modifications on surface properties and corrosion behavior of metallic alloy. Our study 
revealed that sterilization were able to modifj the surface properties of NiTi alloy. 
However, when compared with previously reported study, the observed modifications 
were relatively Iow in our study. The latter may be related to the protective effects of 
electropolishing as a surface treatments. Still, some modifications on the surface oxide 
layer, specialy for stearn autoclave. dry heat and ethylene oxide techniques, suggcsted the 
diffusion of nickel through the defective titanium oxyde during sterilization processes. 
Conversely, the increase in surface energy for plasma treated specimens (Stemad and 
Plazlyte) may have clinical consequences. Despite these surface modifications, the 
corrosion behavior of the alloy was not significantly modified by sterilization, Low 
breakdown potential values observed on some autoclaved (2) and peracetic acid (1) 
steril ized samples suggested the weakening of the protective film during such sterilization 
processes. Still, Our results assessed the protective effect of the passive film enhanced by 
electropolishing. 
To determine the effects of sterilization processses on the thrombogenicity of NiTi, a 
extracorporeal AV shunt model was used through labelling of platelets and fibrinogen in 
a porcine model. Despite some trends to lower thrombus formation for ethylene oxyde 
and peracetic acid sterilized specimens, no significant differences were observed. These 
trends were well corelated with surface characterization of sterilized samples. A more 
powerful protocol with more samples might permit to conclude on more significant 
results. The relative thrombogenicity of NiTi and stainless steel was also determined 
using the AV shunt model. Our study indicated that NiTi stents were significantly Iess 
thrombogenic than stainless steel stents of identical design. Stainless steel stents were 
also more shear stress dependent than NiTi.. Some limitations should be taken in 
consideration, such as the lack of anti-platetet rnedications, etc. Still our results seem to 
justify the increasing use of NiTi as a materials of choice for cardiovascular stents. 
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CHAPITRE 1 - INTRODUCTION 
Les maladies cardiovasculaires sont, de nos jours, devenues la principale cause de 
mortalité dans les sociétés développées, notamment par le biais d* accidents vasculaires 
cérébraux ou de crises cardiaques. Le traitement préventif ou curatif de ces problèmes 
vasculaires fait appel souvent à l'implantation de prothèses endoluminales ("stents"), 
petits dispositifs métalliques de forme cylindrique dont l'objectif est d'opérer une 
"re~a~c~larisation** d'un vaisseau obstrué par un dépôt de matières grasses, l'athérome, et 
de fournir un support mécanique visant à prévenir la "refermeture" du vaisseau traité. 
Plus de 500 000 implantations sont réalisées chaque année aux USA, représentant ainsi 
des coûts considérables pour les systèmes de santé des pays ou ces maladies sévissent. 
Les premières implantations, réalisées au milieu des années 80 faisaient appel à des stents 
en acier inoxydable dont le déploiement requérait l'utilisation d'un ballonnet capable de 
déformer plastiquement les stents et par cette intermédiaire, de lui conférer sa forme 
f inde.  En dépit d'améliorations sensibles dans leur design, les mécanismes 
d'implantation de la plupart des stents actuels n'ont guere évolué. Les hautes pressions 
nécessaires au déploiement de ces dispositifs, la possibilité de retour élastique après 
déploiement ("springback"), leur manque de  radiopacité, leur thrombogénicité, etc., ont 
conduit à d'intenses recherches pour identifier de nouveaux matériaux capables de palier 
à ces limitations. C'est ainsi que Cragg et al. et Dotter et al., ont proposé en 1983 
l'utilisation d'une nouvelle prothèse, construite à partir de l'alliage NiTi. Cet dliage 
quasiment équiatomique de nickel et de titane possède en effet la particularité d'exister 
dans deux phases cristallographiques différentes, ce qui lui confère des propriétés 
mécaniques uniques, La stabilité de ces phases est dictée par la température (et dans un 
degré moindre, l'état de contrainte du matériau) et le passage d'une phase à l'autre est 
assuré par le biais d'une transformation réversible, la transformation martensitique. En 
plus des propriétés conférées par celle-ci, tels que la superelasticité. l'effet mémoire de 
forme, etc., que nous décrirons ultérieurement, l'alliage possède également une bonne 
biocompatibilité et présente une résistance à la corrosion similaire à celle des alliages 
métalliques couramment utilisés de nos joun(te1 que l'acier inoxydable). Utilisant les 
propriétés thennoelastiques du NiTi, de nouvelles prothèses endoluminales ont donc été 
développé, avec pour caractéristique principale d'être "auto-expansibles". De nombreuses 
études, aussi bien expérimentales que cliniques, ont démontré les avantages du NiTi pour 
de telles prothèses. De nos jours, il est quasiment devenus le matériau de choix dans la 
conception de stents pour les procédures de revascularisation des vaisseaux 
périphériques, et est intensivement étudié pour la conception de stents coronaires. 
Néanmoins, la biocompatibilité de l'alliage reste astreinte à sa résistance à la corrosion. 
La libération d'ions ou de particules métalliques dans l'organisme est susceptible de 
générer des réactions allergiques, toxiques, voires carcinogéniques. La nature chimique, 
le degré d'oxydation, la concentration, etc., modulent la nature et l'intensité de ces 
réactions. La résistance aux phénomènes de corrosion des biomatériaux métalliques est 
donc un paramètre clé dans la conception de dispositifs médicaux. Cette résistance est 
elle-même hautement dépendante de l'état de surface du matériau. En effet, la résistance à 
la corrosion d'un alliage passivable tel que le NiTi est assurée par la formation d'une 
couche protectrice d'oxyde de titane similaire à celle présente sur les alliages de titane, 
eux même très résistants à la corrosion et biocompatibles. Une précédente étude dans nos 
laboratoires a illustré l'effet positif de l'electropolissage comme traitement de surface 
(Trépanier et al., 1998). La couche d'oxyde très homogène formée par ce traitement 
augmente en effet la résistance à la corrosion. Néanmoins, les mécanismes régissant cette 
amélioration sont encore conjecturaux et l'un des objectifs de notre présente étude était 
de caractériser les modifications de surface générées par I'électropolissage et de les relier 
avec la résistance à la corrosion de l'alliage. Pour cela, les modifications de surface 
engendrées par I'électropolissage ont été déterminées par Microscopie à Force Atomique 
( A m )  et Spectroscopie Aüger (AES). La résistance à la corrosion a par la suite été 
caractétisée par des tests de polarisation cyclique et des tests par "perte de masse" 
mesurée par absorption atomique. 
Par ailleurs, la stérilisation des dispositifs médicaux est un impératif avant toute 
utilisation clinique. Néanmoins, la stérilisation peut modifier sensiblement les propriétés 
de surface des alliages métalliques, voir même certaines propriétés mécaniques. Les 
techniques couramment utilisées font appel à la chaleur (autoclave ou chaleur sèche), à 
des agents chimiques (oxyde d'éthylène, acide péracétique, peroxyde d'hydrogène, etc.), 
etc. De nouvelles techniques, commercialisées récemment, utilisent comme mode de 
stérilisation la combinaison d'une phase plasma et d'un agent chimique (plasma primaire 
et peroxyde d'hydrogène pour le système Sterrado). 0 existe un manque flagrant de 
données sur l'effet de ces techniques sur les alliages métalliques en général, et sur le NiTi 
en particulier. Notre objectif majeur était donc de caractériser l'effet de la stérilisation sur 
le NiTi électropoli, notamment sur ses propriétés de surface et sa résistance à la 
corrosion. Cette étude a été réalisé par mesure de l'angle de contact, par AFM, par AES 
(étude de surface) ainsi que par des tests de polarisation cyclique (résistance à la 
corrosion). 
Nous avons également étudié l'effet des modifications induites par les techniques de 
stérilisation sur la thrombogénicité de stents en NiTi. En effet, l'une des problématiques 
majeures associées à I'utilisation des stents est la formation d'un thrombus "fibnno- 
plaquettaire" à l'intérieur de ceux-ci dans les heures ou les jours qui suivent 
l'implantation. Outre le risque d'occlusions rapides, plus ou mois annihilé (ou au moins 
réduit sous le seuil de 2% pour des artères de "grandes dimensions") par I'utilisation d'un 
régime anti-rhrombotique, le développement d'un thrombus participe également au 
processus de "resténose" (ou referrneture partielle du vaisseau dans les mois suivant 
l'intervention). Le problème d'occlusion est crucial lorsque l'on considère des artères de 
petites dimensions (4 mm) 06 le risque est encore important. La formation du thrombus 
est intimement reliée à la surface de la prothèse, c'est à dire sa composition chimique et 
ses propriétés telles que l'énergie de surface, la topographie, etc., mais aussi à sa 
géométrie et son design. La stérilisation, de par son effet potentiel sur la surface des 
implants, est ainsi susceptible de modifier la thrombogénicité du stent. Nous avons donc 
adapté et développé un modèle de circulation ex vivo pour déterminer précisément, par 
marquage radioactif des fibrinogènes et des plaquetes sanguines, la thrombogénicité 
relative de stents en NiTi en fonction du mode de stérilisation. Devant le manque de 
données sur ce point fondamental, nous avons également exploité ce modèle pour étudier 
la thrombogenicité du NiTi par rapport à celle de l'acier inoxydable, qui reste le matériau 
de référence pour ce type de prothèse. Pour cela, des stents en NiTi reproduisant 
précisément le design et la géométrie du stent commercial Palmaz (Cordis Corporation, 
USA) ont été spécialement manufacturés. 
Après une étude bibliographique présentée dans le chapitre II, les matériaux, les 
techniques et les protocoles expérimentaux utilisés dans cette étude seront exposés dans 
le chapitre III. Nous avons choisi d'adopter la présentation dite "par article" pour la 
présentation de ces mêmes résultats et de la discussion associée. Les trois articles sous 
presse ou soumis constituent donc le corps de cet ouvrage et sont donc présentés dans le 
chapitre IV. Enfin, une discussion générale concluant sur la problématique développée 
dans la partie IV est présentée dans le chapitre V de la présente étude- 
CHAPITRE II - REVUE BIBLIOGRAPHIQUE 
11-1- L'alliage nickel-titane : Histoire, stmchires, propriétés, sp6cifidtés 
II-1-1- Le NiTi: les premiers pas. .. 
L'alliage de nickel et de titane, connue sous le nom de NiTi ou encore Nitinol (pour 
NIc kel TItanium Naval Ordinance Laboratory), est un composé intermétallique 
principalement constitué de  nickel (-55% massique) et de titane dont les propriétés 
thennoelastiques ont été découvertes en 1961 par l'équipe de W. J. Buehler. Initialement 
destiné à l'aéronautique. cet alliage a par la suite vu son champ d'activité s'étendre vers 
des domaines de hautes technologies tels que le génie biomédical. II a fallu néanmoins 
attendre le début des années 80 pour voir l'apparition des premiers dispositifs médicaux 
exploitant les propriétés uniques du NiTi. 
11-1-2- Le NiTi : Structures et transformation martensitique 
L'alliage binaire de nickel e t  de titane (pour un pourcentage atomique de nickel variant de 
50.6 a 51 .O) possède la particularité d'exister dans deux structures cristallographiques 
différentes, dont la stabilité est fonction de la température. La forme stable aux 
températures élevées, ITausténite, se transforme en phase martensite lors d'un 
refroidissement en dessous des températures de transition Ces températures de  transition 
sont caractérisés par un phénomène d'hystérésis présenté sur la figure 11-1. En effet, 4 
températures sont nécessaires pour définir la transformation: Ms ("martensite start", ou 
début de la transformation austénite vers rnartensite lorsque la température diminue), Mr 
("martensite finish", ou fin de la transformation, c'est à dire disparition totale de 
I'austénite), As ("austenite start", ou début de la transformation inverse martensite vers 
austénite lorsque la température augmente), et Ar ("austenite finish", ou, disparition de la 
phase martensite). Ces températures sont régies par la composition chimique et l'histoire 
thermomécanique de l'alliage, mais des valeurs de 10 a 40 OC sont typiques pour 
I'hystérésis d'un tel alliage. 
Température 
Figure 11-1: Hystérésis lors de la transformation martensitique: Les températures 
régissant la transformation martensitique, As, Af, M,, et Mf sont définies par un 
phénomène d'hystérésis 
Chacune de ces phases possède des propriétés différentes, et la transformation de phase 
réversible associée à ces deux structures confère à cet alliage des propriétés mécaniques 
uniques tels que l'effet mémoire de forme et la superelasticité. En effet, alors que la 
structure austénitique est unique, i l  existe 24 variantes possibles pour la phase martensite; 
ces variantes é t a t  équiprobables, la transformation martensitique, dite par maclage, (Le. 
austénite vers martensite) ne modifie pas la forme macroscopique du matériau. 
Cependant, sous l'effet d'une contrainte exercée sur le matériau, certaines variantes 
martensitiques vont être favorisées, ce qui entraîne une déformation macroscopique du 
matériau due aux mouvements des interfaces entre les variantes de martensite. Le retour à 
la phase austénite se traduit par un retour à la forme initiale, dans la mesure ou la 
transformation macroscopique n'a pas excédé le seuil de déformation plastique. Le NiTi 
est généralement référé comme " superelastique " ou encore comme alliage à "mémoire 
de forme". Ces deux propriétés sont en fait les manifestations les plus évidentes de la 
transformation martensitique. 
La superelasticité du NiTi se définit comme la capacité du matériau de se déformer sans 
déformation résiduelle, c'est à dire de manière réversible, jusqu'à 8% alors qu'un alliage 
métallique conventionnel se déforme irréversiblement (par déformation plastique) au-delà 
de 0.5 à 1% (env. 0.8% pour l'acier inoxydable). En effet, dans un intervalle de 
température adéquat au-dessus de la température de  transition (Ar), la phase austénitique 
est capable de se transformer en martensite sous l'effet de contraintes. La phase 
martensite orientée ainsi crée et déformée n'étant pas stable à cette température, le 
relâchement des contraintes produit la transformation inverse, c'est à dire le retour à la 
phase austénite initiale, ce qui se traduit par le retour à la forme originale (Figure II-2). 
Néanmoins, si la déformation subie excède le seuil limite de superelasticité (env. 8% pour 
le NiTi), des déformations plastiques irréversibles sont crées. 
Figure 11-2: Superelasticité de l'alliage NiTi 
La principale limitation reliée à l'utilisation de la supereiasticité réside dans l'intervalle 
de température relativement restreint à l'intérieur duquel cette propriété est optimale. 
Néanmoins, les températures rencontrées dans le corps humain sont parfaitement adaptées 
à l'usage de cet alliage. Ainsi, la première utilisation médicale du NiTi, les fils 
d'orthodontie, exploite ce phénomène. En raison de ses propriétés thennoélastiques, la 
courbe de chargement-déchargement du NiTi présente des plateaux qui sont 
caractéristiques de l'alliage considéré (Figure II-3). Un fil  en NiTi exercera donc une 
force relativement constante - dépendante uniquement de la température, relativement 
stable dans la bouche du patient - sur les dents de ce dernier tout au long du traitement. 
Un fil semblable en acier inoxydable nécessite d'être remplacé régulièrement pour pallier 
la diminution de contrainte résultant du mouvement relatif des dents sous l'effet de cette 
même contrainte. 
Figure 11-3: Courbes de chargement/déchargement et application en orthodontie: La 
courbe contrainte/déformation de I'alliage présente des plateaux ou la contrainte est 
constante pour une large plage de déformation. Ceci permet la conception de fils 
d'orthodontie requérant moins d'interventions. 
L'effet mémoire de forme : 
L'effet mémoire de forme est la propriété que possède le NiTi martensitique de retrouver 
sa forme initiale après une déformation macroscopique par une augmentation de sa 
température. Ainsi que mentionné précédemment, le NiTi sous forme martensitique (c'est 
à dire la phase stable sous les températures de transition) peut se déformer "pseudo- 
plastiquement'' facilement sous I'effet de contraintes. Cependant, sous I'effet de la 
chaleur, la transformation de la phase martensite en phase austénite induit le retour à la 
structure cristallographique initiale, ce qui s'accompagne d'un recouvrement de la forme 
de départ: c'est I'effet mémoire de forme "simple sens" illustré sur la figure II-4. On peut 
également, par des traitements thennomécaniques, éduquer le matériau et lui conférer la 
propriété de mémoire de forme "double sens", qui se définit comme la faculté du 
matériau de posséder deux formes macroscopiquement différentes pour des températures 
au-dessus et au-dessous des températures de transition. 
Figure 11-4: Effet mémoire simple sens de l'alliage NiTi: Une barre sous la forme 
martensitique est déformée pseudo-plastiquement sous l'action d'une contrainte, puis 
retrouve sa forme onginde sous l'effet de la transformation martensitique induire par une 
élévation de la température. 
L'effet mémoire de forme offre de nombreuses possibilités dans la conception de 
dispositifs médicaux. Ainsi, le déploiement de filtres pour la veine cave est rendu 
possible par la transformation martensitique (Figure 11-5). Brièvement, le dispositif est 
placé sur un cathéter dans la phase martensite. Pendant le positionnement du cathéter. le 
dispositif est maintenu dans sa forme martensitique par des injections de liquide froid 
dans le cathéter (ce qui est facultatif, mais permet de diminuer les contraintes exercés par 
le dispositif lors du positionnement). Le dispositif se réchauffe au contact du corps et, 
lorsque libéré du cathéter, il retrouve sa forme originale associée à la phase austénite, et 
est donc par la même parfaitement déployé dans la forme superelastique du NiTi. De 
même, le déploiement de prothèses vasculaires ("stents") en NiTi par effet mémoire est 
devenu courant dans la conception de telles prothèses. Une fois déployée, ces dispositifs 
bénéficient de la superelasticité de l'alliage, ce qui dans le cas des stents est très 
avantageux comme nous le verrons ultérieurement. 
Figure 11-5: Déploiement d'un filtre pour la veine cave: La transformation martensitique 
permet le déploiement du filtre à l'intérieur de la veine. 
Le développement de dispositifs exploitant la thermoelasticité de l'alliage NiTi nécessite 
cependant une parfaite compréhension des mécanismes associés à la transformation 
martensitique. En effet, les propriétés décrites précédemment ne  sont optimales que dans 
un intervalle de température relativement restreint. De plus, l'état de contrainte du 
matériau influence les zones de stabilités des deux phases cristallines (Figure II-6). 
slip for 
Figure 11-6: Schéma présentant les zones de superelasticité et d'effet mémoire de forme 
du NiTi en fonction de la température et de l'état de contrainte. 
Mais aussi.. . 
La transformation thermoelastique martensitique confère également à l'alliage NiTi des 
propriétés amortissantes ("damping") particulièrement utiles en orthopédie. En effet, la 
dissipation d'énergie à l'interface austénite/maxtensite se traduit par une capacité 
d'amortissement mécanique très importante. L'énergie mécanique fournie à l'échantillon 
est ainsi dissipée sous forme thermique. L'exploitation de cette propriété permet. par 
exemple, de concevoir des prothèses de disque de la colonne vertébral. 
Le NiTi sous sa forme martensitique possède également un module d'élasticité apparent 
faible. En effet, la relaxation des contraintes opérée lors du mouvement des interfaces 
entre les variantes de la martensite rend possible la déformation de l'alliage pour de 
faibles contraintes imposées. Ce module d'élasticité est ainsi beaucoup plus proche de 
celui des composantes biologiques tels que les os. Enfin, le NiTi présente également une 
bonne résistance à la fatigue, ainsi qu'une résistance à l'érosion supérieure à celle des 
alliages CoCrMo couramment utilisés dans des applications orthopédiques (Sekiguchi 
1987). 
11-1-3- Corrosion et biocompatibilité 
II- 2-3- 1- Corrosion des imphnts métalliques 
Les implants métalliques sont utilisés depuis de nombreuses années dans de multiples 
applications médicales, notamment dans les domaines orthopédiques et dentaires. Panni 
les différents métaux utilisés, on retrouve essentiellement I'acier inoxydable, le titane pur 
ou allié, les alliages de chrome et de cobalt, le NiTi, etc. Outres les différentes propriétés 
mécaniques intrinsèques de ces matériaux, la résistance à la corrosion est le paramètre le 
plus important lors de la conception d'implants métalliques. En effet, la corrosion peut 
altérer à la fois la fonctionnalité de l'implant, en modifiant son intégrité, mais également 
sa biocompatibilité. La biocornpatibilité d'un implant métallique peut en effet se définir 
comme sa résistance aux différents processus de corrosion pouvant aboutir à une 
libération d'ions métalliques dans l'organisme. Elle est généralement évaluée par la 
réaction des tissus au contact de l'implant, ainsi que par l'observation de la quantité de 
métaux (sous forme ionique ou particulaire) dans les fluides physiologiques (sang, urine, 
etc.). 
Différents modes de corrosion 
Le corps humain constitue un milieu physiologique très agressif capable de provoquer des 
phénomènes de corrosion. Par définition, la corrosion d'un métal correspond à une 
réaction d'oxydation (i-e. sa dissolution avec formation d'oxyde selon l'équation 
M+o+M"'+ +R+ ne-) et à une réduction cathodique (réduction de l'oxygène ou des 
protons). Dans la plupart des milieux physiologiques, les métaux se situent dans leur zone 
passive, dans laquelle ils sont relativement stables. Cependant. de par l'agressivité du 
milieu in vivo (chimique, mécanique, etc.), ils peuvent se trouver également dans des 
zones de potentiels apparents plus élevés et par conséquent, sur des taux de corrosion 
beaucoup plus importants. 
Deux paramètres sont à considérer pour évaluer la corrosion d'un implant métallique. 
Tout d'abord, la thermodynamique est la " force motrice " de la corrosion. En fonction 
d'une échelle thermodynamique arbitraire, on peut classifier les différents métaux selon 
leur résistance théorique à la corrosion. Néanmoins, cette classification ne tient pas 
compte de l'autre facteur influençant la corrosion, c'est à dire le facteur cinétique. En 
effet, pour les alliages passivables, les taux de corrosion théoriques tels que prédits par les 
données thermodynamiques sont modifiés par des barrières physico-chimiques qui 
viennent les réduire. Ainsi dans le cas d'implants métalliques en NiTi, cette barrière est 
naturellement assurée par la présence d'une couche d'oxyde protecteur (principalement 
d'oxyde de titane dans le cas du NiTi), dont l'efficacité dépend essentiellement de 
nombreux paramètres tels que la nature chimique de I'oxyde considéré (Le. donc de celle 
de l'implant), de l'épaisseur, de l'homogénéité de l'oxyde, de la topographie, etc. De 
manière générale. la présence d'imperfection dans la couche d'oxyde sert de site 
d'initiation aux différents modes de corrosion. 
Les traitements de surface visant à renforcer la couche d'oxyde, tels que 
I'électropolissage dans notre étude. sont couramment utilisés pour augmenter la résistance 
à la corrosion de tels implants. Notons également que plus la surface d'échange entre 
l'implant et le milieu environnant est importante, plus le problème de corrosion se pose. 
C'est particulièrement le cas avec des implants "poreux ", notamment utilisés en 
orthopédie pour favoriser l'ostéointégration. L'augmentation de la surface d'échange peut 
augmenter sensiblement la quantité de métaux libérés dans l'organisme. Toutefois, aucun 
cas clinique de cette nature n'a été rapporté jusqu'à présent à notre connaissance et le 
NiTi poreux testés a démontré une bonne biocomptibilité (Ayers et al., 1999). 
Quelle que soit la qualité et l'efficacité de la couche protectrice, les phénomènes de 
corrosion sont toutefois inévitables. L'objectif consiste donc à limiter ces phénomènes à 
des seuils suffisamment bas pour proscrire tout risque lors de l'utilisation clinique de ces 
implants métalliques. Les différents modes de corrosion associés à des implants 
métalliques sont détaillés dans les paragraphes suivants. 
Dissolution passive 
La dissolution passive est un phénomène uniforme, qui se traduit par des taux de 
corrosion faibles, c'est à dire des quantités de " relargage " ionique réduites. Quelle que 
soit la nature de l'implant considéré, il sera "victime" de dissolution passive en présence 
des fluides physiologiques du corps humain. Les faibles taux considérés (de l'ordre de 
O. 1 - 1 pglcm2/jour) ne semblent pas de nature à générer des réactions toxiques graves 
(Bianco et al., 1996)- Cependant, ce phénomène ne doit pas être ignoré car il permet la 
libération d'ions métalliques pouvant induire des concentrations suffisamment élevées 
pour provoquer des réactions "négatives" (si, par exemple, d'autres modes de corrosion 
se superposent) (Black et al., 1996). 
Corrosion par crevasses et piqûrations 
Les modes de corrosion les plus couramment observés avec des implants métalliques sont 
la formation de " crevasses " de corrosion et la piqûration- Ces deux phénomènes sont des 
attaques localisées. Contrairement à la dissolution passive, les taux de corrosion, et donc 
de "relargage" ionique, générés par ces modes sont élevées. Des conditions localisées de 
contrainte élevée, de faible pH, etc., provoquent la rupture du film passif protecteur et par 
la même autorisent ces taux de corrosion élevés. La corrosion par "crevasse " est 
particulièrement problématique dans le domaine des implants orthopédiques. Du fait de la 
forme spécifique de certains implants, les conditions sont réunies pour un tel mode de 
corrosion. De nombreuses études ont rapporté des cas de prothèses ayant éte corrodées 
par crevasse ou piqûration (Gilbert et al, 1993 ; Walczak et al, 1998) et ces observations 
coïncident souvent avec l'échec de l'implantation, nccessitant ainsi une révision de 
l'implant. 
Corrosion galvanique, par érosion ou frottements 
La mise en contact de métaux ou d'alliages de nature différente peut engendrer des 
phénomènes de corrosion galvanique, c'est à dire la formation de " réacteurs 
électrochimiques " entre les deux alliages en contact dans les fluides physioiogiques. De 
cette " pile " peut résulter des taux de corrosion très importants, mais elle peut égaiement 
servir à prévenir la corrosion (par exemple le couple platine-titane). Dans le cas de 
prothèses cardiovasculaires, la mise en contact de  stents différents pourrait théoriquement 
générer de tels phénomènes, même si Shin (1999) a récament observé de faibles courants 
galvaniques. De plus, par 1' intermédiaire de  frottements, les risques de corrosion sont 
accrus. En effet, au cours du mouvement respectif de deux matériaux en contact, des 
particules sont arrachées à ceux-ci (ou au plus fragile des deux), formant ainsi des débris 
d'usure qui seront ensuite dégradés ou non sous forme ionique. De plus, ces frottements 
peuvent détruire la couche d'oxyde protectrice, ce qui rend ainsi les implants beaucoup 
plus sensibles à la corrosion. 
Cinétique d'élimination 
Ainsi que nous venons de le voir, les ions libérés par les métaux peuvent se retrouver 
dans l'organisme à différents endroits. En effet, les ions métalliques possèdent la 
propriété de se "coller" de  manière non spécifique ("binding") sur des protéines, ce qui a 
été mis en évidence sur de  t'albumine, principale composante protéine (en nombre) du 
sang (Yang et al, 1994). Par ce vecteur, les ions peuvent ainsi être transportés vers 
différents organes. Dans le cas du rein, les ions seront éliminés par les urines, ce qui 
explique les concentrations métalliques sensiblement élevées observées chez certains 
patients ayant subie une implantation (généralement associés à des échecs de 
l'implantation). De nombreuses études ont été réalisées pour suivre l'évolution des 
concentrations ioniques dans les urines, aussi bien sur des modèles animaux (Brown et al, 
1988) que sur des patients humains après différentes implantations de prothèses 
métalliques (Jacobs et ai, 1998). Les ions libérés in situ peuvent également être 
transportés dans d'autres organes, où ils seront éventuellement métabolisés, conduisant 
ainsi à des accumulations parfois importantes (Pereira et al, 1998). 
De plus, les cinétiques d'élimination de ces ions sont différentes selon la nature de 
l'élément considéré. Pour évaluer ces cinétiques, différentes études ont été réalisées, 
faisant appel à des injections de métaux sous forme de micro sphères et de sels 
métalliques, en plus des études réalisées à partir d'implants "classiques"~ Ces études, 
quoique de nature différente, tendent à montrer que certains ions métalliques tels que le 
nickel, le molybdène et le cobalt sont éliminés rapidement par l'organisme (de l'ordre de 
24 à 48 h) par passage dans le sang puis élimination dans les urines (Brown et al, 1988 ; 
Memt et al, 1996). Par contre, ia cinétique d'élimination des ions chromes semble plus 
lente, et ils semblent pouvoir s'accumuler dans les tissus et les cellules sanguines ( Brown 
et al, 1988; Memt et al, 1996). 
I l -  t -3-2- Corrosion et biocompatibilité du NiTi 
De nombreuses études ont été réalisé ces dernières années pour évaluer la résistance à la 
corrosion et la biocompatibilité du NiTi. D'une manière générale, la biocornpatibilité et la 
résistance à la corrosion de l'alliage peuvent être considérées comme bonnes, mais elles 
sont grandement dépendantes de l'état de surface du matériau et donc du traitement de 
surface. Nous allons donc, dans un premier temps, faire le point sur les caractéristiques de 
surface du NiTi, pour ensuite discuter d e  son comportement en corrosion e t  de sa 
biocompatibilité. 
II- 1-3-2- 1 - Propiétés de surface du NiTi 
L'alliage NiTi est naturellement recouvert d'une couche d'oxyde protectrice d'épaisseur 
et de composition variable. Cette couche est principalement constituée d'oxyde de titane 
(TiOz), mais la présence de faible quantité de  nickel a été rapportée sous forme oxyde, 
métallique ou encore de composés intermétalliques (par exemple NiTi& La présence de 
composés intermétalliques de type NiTiz a également été observé par de nombreux 
auteurs à la surface du NiTi (Filip et al., 1994; Dutta et al., 1993). Ces composés sont 
susceptibles de sévir de site d'initiation pour la corrosion par piqûration. La composition 
de la surface est régie par les enthalpies libres de formation des oxydes; La formation 
d'oxyde de titane étant thermodynamiquement favorisée en présence d'oxygène, on 
retrouve très peu de titane non oxydé à la surface du NiTi, dors que le nickel ne s'oxyde 
que partiellement. La composition chimique de la surface est dictée par le traitement de 
surface imposé au matériau (polissage mécanique, passivation chimique, electropolissage, 
etc.). En effet, les conditions de température, pression en oxygène, etc., influent sur les 
paramètres thermodynamiques régissants la composition de l'oxyde. Ainsi, 
Shabalovskaya et al. en 1996. ont rapporté une modification significative du ratio TiINi 
superficiel après différents traitements tels que l'immersion dans ['eau bouillante (5.5% 
pour les échantillons polis mécaniquement contre plus de 20% pour les échantillons 
traités). De même, cette étude a montré que la stérilisation par un agent oxydant comme 
le Hz& augmente la quantité de nickel à la surface de l'échantillon jusqu'à près de 30%. 
La diffusion du nickel au travers de la couche défective d'oxyde de titane a été observée 
et semble catalysée par la température (Espinos et al., 1993). Dans une étude réalisée sur 
des stents en NiTi en, Trépanier et al. (1998) ont également mis en évidence l'effet de 
différents traitements de surface tels que 17electropolissage, la passivation chimique, 
traitement thermique, etc., sur les propriétés de surface et de corrosion de l'alliage. Ces 
traitements modifient sensiblement la composition chimique de la surface et l'épaisseur 
(et la composition) de la couche d'oxyde. La résistance de la couche d'oxyde (dont les 
propriétés mécaniques different de celles de l'alliage) aux déformations que le NiTi subit 
lors de l'implantation (par superelasticité ou effet mémoire) est un paramètre clé dans la 
résistance aux phénomènes de corrosion du NiTi. Kimura et al. (1987) ont toutefois 
observé qu'une couche d'oxyde formée thermiquement (900 OC, 10 min) resistait à ces 
déformations. 
II- 1-3-2-2- Corrosion du NiTi 
Ainsi que mentionné précédemment' tous les implants métalliques sont, à des degrés 
variables, sensibles aux phénomènes de corrosion. De nombreux auteurs ont caractérisé la 
dissolution passive du NiTi par le biais de tests de " perte de masse " mesurée par 
absorption atomique. Ces tests ont indiqué une assez bonne résistance à la corrosion 
uniforme pour le NiTi, généralement du même ordre de grandeur que celle de l'acier 
inoxydable (Wataha et al.. 1999). Le taux de dissolution de nickel est relativement 
proportionnel à la quantité de nickel à la surface de l'implant, ce qui renforce encore 
l'importance du traitement de surface (Shabalovskaya et al., 1996). Bass et al. (1993) ont 
rapporté des cas de conversion de patients devenus sensibles au nickel suite à 
l'implantation de fils orthodontiques. Des observations similaires ont été faites avec des 
implants orthopédiques en acier inoxydable (Crarners et al., 1977). La dissolution 
sélective du nickel a été attribuée à l'instabilité des oxydes de nickel présent à la surface 
de I'aIliage (Sarkar et al., 1983). Ainsi, dans des tests réalisés par absorption atomique, 
Ryhanen et al. (1998) ont mis en évidence la dissolution du nickel lors de l'immersion, 
mais n'ont observé aucune quantité significative de titane. Sur la base de ces résultats, 
nous avons décidé de restreindre notre étude à la dissolution du nickel lors des tests 
d' immersion. 
Beaucoup d'études sur le NiTi ont également été réalisées par l'intermédiaire de tests de 
polarisation cyclique dans des solutions physiologiques. Ces études indiquent 
généralement une bonne résistance à la corrosion localisée, c'est à dire la corrosion par 
piqûration. Ainsi, Wever et al. en 1998 ont observé une résistance à la corrosion localisée 
de l'ordre de 0.8 V/SCE pour d u  NiTi passivé, largement supérieure à celle observée pour 
l'acier inoxydable 316 L. Des résultats similaires ont été rapporté par Rondelli en 1996 
même si cette étude a souligné les faiblesses du film passif lorsque détruit par des tests 
d'endommagement. Cependant, le processus de repassivation du NiTi necessite d'être 
étudié attentivement. D'une manière générale, l'état de surface modifie sensiblement la 
résistance à la corrosion, ce qui rend la comparaison des différentes études difficile. La 
présence de défauts, de joints de grain, de contraintes surfaciques, etc., à la surface du 
matériau peut initier la formation de piqûres de corrosion. Nakayama et al. (1988. 1989) 
ont ainsi constaté une variabilité importante dans les potentiels de piqûration observés 
aussi bien in vivo que in vitro. Ces variations dans leurs résultats ont été interprétées 
comme la conséquence de variation dans le film protecteur formé à la surface du 
matériau. Il semble donc que la reproductibilité des résultats, assurée par un traitement 
uniforme et reproductible de la surface, constitue un élément clé dans la préparation 
d'implants en NiTi résistants à la corrosion. 
De nombreux traitements de surface visant à améliorer la résistance à la corrosion de 
l'alliage NiTi ont été étudiés ces dernières années. L'étude réalisée par Trépanier et al. en 
1999 a mis en évidence l'effet positif de différents traitements (electropolissage, 
traitement thermique, passivation chimique) sur la résistance à la corrosion localisée de 
stents en NiTi. Ces résultats ont été reliés à l'amélioration de I'état de surface, c'est à dire 
une uniformisation de la couche d'oxyde formée lors du traitement de surface. De même, 
I ' implantation ionique d'azote a récemment donné de très bons résultats, i.e. diminuée 
sensiblement le taux de dissolution de nickel pour des fils orthopédiques Jia et al. (1999) 
par la création de contraintes internes dues à la formation de précipités de TiN. De même, 
l'utilisation d'un traitement laser " excimer" (Villermaux et al., 1997) et de 
recouvrement polymèriques (PTFE) effectué par plasma (Villermaux et al., 1996) ont 
également amélioré le comportement en corrosion de l'alliage. 
Cependant, outre I'état de surface et la composition de l'alliage, de nombreux autres 
paramètres influent sur les essais évaluant la corrosion in vitro. Ainsi, la nature du milieu 
physiologique (Hank's, NaCl 1 %, milieu de culture cellulaire a-MEM. ..) servant 
d'électrolyte lors des tests a une influence non négligeable sur les résultats. De même, la 
nature de l'alliage considéré, Le. sa structure martensitique ou austénitique, ainsi que son 
histoire thermomécanique, ont également une influence sur sa résistance à la corrosion 
(Dutta et al., 1993 ; Montero-Ocampo et al., 1996). 
Sur la base des remarques précédentes, il semble donc plus adéquat de déterminer la 
résistance à la corrosion dans des conditions bien spécifiques, c'est à dire pour une 
structure et un traitement de surface donnée dans des conditions précises. De plus, la 
prévision in vitro des phénomènes de corrosion susceptibles de se produire lors d'une 
implantation reste très aléatoire. D'une manière générale, tes bons résultats obtenus pour 
ce type d'essais de corrosion sont toutefois confirmés par les essais in vivo indiquant une 
bonne biocompatibilité de l'alliage NiTi et ne rapportant que très peu de cas de corrosion. 
II- 1 -3-2-3- Biocompati bilité du NiTi 
De nombreuses études ont en effet évalué la biocompatibilité du NiTi, aussi bien in vitro 
que in vivo. Une bonne biocompatibilité in vitro de l'alliage a été rapporté récemment 
dans plusieurs de ces études. Ainsi, le relargage ionique de nickel observé lors de tests 
d'immersion est estimé être largement en dessous de celui considèré comme toxique (Jia 
et al., 1999). En effet, les tests in vitro réalisés ne rapportent aucune réaction cytotoxique, 
allergique ou génotoxique en présence de ces concentrations (Ryhiinen et al., 1998 ; 
Wever et al., 1998). De même, Assad er al. ont démontré en 1998 l'innocuité d'un point 
de vue génotoxique de l'alliage. Toutefois. ainsi que nous l'avons mentionné, des 
concentrations surfaciques importantes en Ni peuvent être obtenues (près de 30%), par 
exemple suite à un traitement par H202, et générer des taux de dissolutions suffisamment 
importants pour altérer la prolifération cellulaire (Shabalovskaya et al., 1996). Cette étude 
souligne l'importance du traitement de surface, qui permet d'augmenter significativement 
la résistance aux phénomènes de corrosion, et de ce fait, d'améliorer la biocompatibilité 
de l'alliage. 
La pub:ication de la thèse de Ryhiinen en 1999 a fournit une étude quasi exhaustive de la 
biocompatibilité in vivo. Dans son étude, Ryhanen démontre une excellente 
biocompatibilité du NiTi, supérieure ou similaire à celle de l'acier inoxydabie ou de 
l'alliage de titane Ti6Al4V. Un consensus semble se dégager pour une bonne 
biocompatibilité, même si les études de Berger-Gobet et al. en 1996 et celle de Takeshita 
et al. en 1997 rapportent des résultats mitigés sur des implantations réalisées dans des 
tibias de lapins et de rats  Néanmoins, peu de donnés récentes sont disponibles sur la 
biocompatibilité in vivo de l'alliage dans l'être humain. En dépit de multiples 
implantations réalisées avec succès en Chine ou en ancienne URSS (Yang et al., 1987 ; 
Dai et al., 1996), on dénombre assez peu d'études publiées sur ce sujet. Il existe 
néanmoins des dispositifs médicaux à base de NiTi acceptés par les organismes de santé 
en Europe, au Canada ou aux USA, et de ce fait couramment utilisés dans des 
applications cliniques. Les stents cardiovasculaires en NiTi, qui sont l'objet de cette 
présente étude, sont ainsi en voie de devenir les dispositifs les plus utilisés dans les 
procédures de revascularisation de vaisseaux périphériques. De nombreuses études 
cliniques ont évalué la réponse à court, moyen et long terme suite à de telles 
implantations et, comme nous le verrons dans les paragraphes suivants, rapporté de très 
bon résultats (Carter et al., 1996; Cwikiel et al., 1997; Hong et al., 1997; Henry et al., 
1996). 
11-2- L'alliage NiTi: Applications cardiovasculaires, prothèses 
endocoronaires et périphériques 
Du fait de ses propriétés décrites précédemment, l'alliage NiTi est exploité dans de 
nombreuses applications médicales. Dans le cadre de cette étude, nous nous contenterons 
de décrire en détail les prothèses endoluminales. 
11-2-1 - Athérosclérose 
Les maladies cardiovascuiaires représentent la principale cause de mortalité par 
l'intermédiaire de crises cardiaques ou d'accidents vasculaires cérébraux dans les sociétés 
dites "développés". Ces accidents sont le résultat de la formation d'un thrombus ou d'une 
embole bloquant la circulation sanguine au niveau du cœur ou du cerveau. La formation 
de tels thrombus est associée à une maladie chronique: l'athérosclérose. Elle se définie 
comme la formation de dépôt de nature lipidique au niveau de la paroi interne des 
vaisseaux sanguins, les athéromes (Figure 11-7). Ces athéromes diminuent la lumière du 
vaisseau et par la même perturbent la circulation sanguine formant ainsi une sténose plus 
ou  moins sévère. Dans le cas d'athéromes durcis par des dépôts de calcium, on parle alors 
d'athériosclérose. De nombreux facteurs tels que l'hypertension, le tabagisme, etc., 
augmentent le risque de développer de tels accidents cardiovasculaires. Hormis 1 'angine 
de poitrine (reliée à une trop faible alimentation sanguine au niveau du cœur), les signes 
avant coureurs sont rares et les conséquences souvent désastreuses. 
Figure 11-7: Formation d'un athérome: Le dépot de matières grasses à l'intérieur d'une 
artère (droite) obstrue ceile-ci et réduit la lumière par rapport à une artère normale 
(gauche). 
Angioplastie 
La mise au point des techniques d'interventions par ballonnet en 1979 par Gruentzig et 
al. a constitué une avancée spectaculaire dans le traitement de  la sténose. Cette percée a 
été rendue possible par la mise au point de  techniques d'imagerie ultrason. Le principe de 
l'intervention est relativement simple, puisqu'il s'agit d'introduire un ballonnet gonflable 
au niveau de la lésion à traiter, puis une fois en place de procéder au gonflage du 
ballonnet (Figure II-8). En fonction des propriétés de la sténose, le gonflement du 
ballonnet peut provoquer une augmentation de la lumière (i.e. le diamètre intérieur utile) 
par ecrasement de la plaque (dans le cas où celle-ci est relativement malléable), ou encore 
provoquer une fissuration de celle-ci dans le cas où elle est dure (présence de 
calcification). Enfin, le gonflement du ballonnet peut égaiement générer une 
augmentation du diamètre du vaisseau traité. 
Suite à ces modifications, la lumière du vaisseau est sensiblement auamentée, rétablissant 
ainsi la circulation sanguine. Néanmoins, dans un certain nombre de cas (30-4070)' le 
phénomène de resténose ("refermeture" du vaisseau) peut survenir. Différents facteurs 
sont mis en cause dans l'apparition de la resténose, et l'importance de chacun n'est pas 
encore clairement élucidée. Le retour élastique, subséquent à la dilatation de l'artère et à 
ses propriétés viscoélastiques, ainsi que la croissance proliférative de l'intima (intima1 
hyperplasia) à partir des parois du vaisseau endommagées, provoquent la diminution de la 
lumière jusqu'au seuil limite de disfonctionnement (qui est défini comme la resténose), et 
sont autant de complications rencontrées lors des techniques d'angiop!astie par ballonnet. 
Figure 11-8: Mode d'action de l'angioplastie par ballon: (A)-(B) Un ballon est inséré au 
niveau de la sténose, puis gonflé et déployé à une pression variable (- 12-18 atm) (C) 
produisant ainsi la  réouverture du vaisseau obstrué (D). 
11-2-2- De l'angioplastie aux stents cardiovasculaires 
L'apparition des prothèses endolumindes au milieu des des années 80 (même si le 
principe remonte au début des années70) a constitué une réelle révolution dans les 
techniques d'angioplastie. Leur rôle consiste principalement à fournir un support 
mécanique à l'artère dilatée comme l'illustre la figure II-9. Le stent exerce une force 
radiale et prévient de ce fait le retour élastique de l ' a è r e  et le "remodelling" (Benyar, 
1997). L'implantation d'un stent permet de  diminuer le taux de resténose de manière 
significative, diminuant ainsi le nombre de  complications post-interventionnelles. Suite 
aux bons résultats rapportés par les émdes STRESS et BENESTENT (Serruys et al., 
1994), f 'implantation de stents est devenue une composante majoritaire des prméciures de 
revascularisation (- 60% des cas). Ces implantations peuvent être rérilisées via 
l'utilisation d'un cathéter gonflable classique (figure Ii-IO), ou par d'autres techniques, en 
fonction des propriétés intrinsèques du stent, ainsi que nous le verrons dans la partie 
consacrée aux stents auto-expansibles. 
Figure 11-9: Principe de fonctionnement d'un stent: La sténose est dilatée par ballon, puis 
le stent est mis en place et déployé (B), rétablissant ainsi un flux sanguin fonctionnel (C). 
Figure 11-10: Implantation "type" d'un stent déployable par ballon (ici le Palmaz- Schatz 
de J & J Cordis Corporation): Le stent (A) est monté sur un ballon (B), positionné au 
niveau de ta sténose, puis déployé (C) et laissé de manière permanente dans l'artère (D). 
Malgré les effets positifs décrits précédemment, l'utilisation de stents n'a pas supprimé le 
problème de la resténose. Elle est de plus associée à la formation de thrombus pouvant 
obstruer complètement ou non le vaisseau traité dans les heuredjours suivant 
l'implantation de la prothèse. Différents paramètres sont impliqués dans le 
développement de ces complications, mais d'une manière générale, la formation d'un 
thrombus reliée à la thrombogenicité du matériau utilisé ainsi que le traumatisme infligé 
au vaisseau lors de l'implantation constituent les éléments initiateurs de ces deux 
phénomènes. Le traumatisme est intimement relié au déploiement de la prothèse (qui 
dépend à la fois de la prothèse et du processus d'implantation) et à la pathologie du 
vaisseau considéré. D'autre part, la formation d'un thrombus est associée conjointement à 
la thrombogenicité du matériau utilisé, à la perturbation de l'écoulement sanguin et au 
traumatisme des parois vasculaires. La compréhension de ces phénomènes constitue un 
enjeu majeur dans l'élaboration de nouvelles générations de stent. 
La thrombogenicité d'un stent est inhérente à sa composition métallique. En effet, la mise 
en contact d'un biomatériau avec le sang provoque en l'espace de quelques secondes 
l'adhésion de protéines suivie par celle de composantes cellulaires telles que les 
plaquettes, pouvant aboutir à la formation de caillots et par la même à l'occlusion du 
vaisseau. Dans le cadre d'un test intemationai (BENESTENT trial), le taux de thrombose 
totale était de l'ordre de 3.5% (Semys et al., 1994). Pour prévenir de tels problèmes, 
l'insertion d'un stent doit à l'heure actuelle être accompagnée d'une thérapeutique anti- 
agrégeante et anti-plaquettaire pouvant elle-même générer des problèmes d'ordre 
hémorragiques, et qui a pour conséquence de prolonger le temps de séjour à l'hôpital des 
patients. Les procédures d'implantation ont considérablement évoluées. notamment grâce 
aux techniques d'imagerie associées aux déploiements optimaux des prothèses. De 
nombreuses améliorations sont toutefois encore souhaitables pour réduire les taux de 
resténose, aussi bien dans la conception du design que dans le choix des différents 
matériaux et des traitements de surfaces pré-implantation. Les différentes caractéristiques 
d'un stent sont décrites dans le paragraphe suivant. 
11-2-3- Stents : caractéristiques principales 
La biocompatibilité des différents matériaux 
Les stents actuels sont fabriqués à partir de différents métaux, et sur la base des propriétés 
spécifiques de ceux-ci, différents designs sont utilisés. Les premiers stents commerciaux 
ont été conçus dans le milieu des années 80 (Wallstent). Depuis lors, des stents en acier 
inoxydable, en tantale et en NiTi ont été commercialisés ou sont en cours 
d'homologation. Chaque matériau possède, outre ses propriétés mécaniques propres, des 
degrés de biocompatibilité différents, puisqu'il est admis qu'aucun matériau n'est 
parfaitement biocompatible. 
Les propriétés mécaniques et le design 
Ainsi que nous l'avons vu, le rôle d'un stent est de fournir un support mécanique par 
l'application d'une force radide sur les parois vasculaires pour prévenir le recul élastique 
et le "remodelling". De plus, le stent doit conserver une bonne flexibilité. Enfin, le stent 
doit être suffisamment radio-opaque pour être visible lors du positionnement. Tous ces 
paramètres dépendent de la nature du métal utilisé, de la quantité de métal dans le stent et 
du design de la prothèse. 
En fonction de ces impératifs, deux grandes catégories de stents peuvent être distinguées : 
les stents tubulaires, déployés par ballonnet (Palmatz-schatz, Microstent, NIRstent, Multi- 
link. etc.) ou auto-expensibles (Wallstent). et les stents filamentaires (Gianturco-Roubin, 
Freedom, Wiktor-GX, Strecker, etc.). il existe d'autres designs à partir desquels sont 
conçus des stents tels que le Bard xt, I'AVE Micro 11, etc. Chaque design possède des 
avantages par rapport aux autres, et le choix d'un stent est bien souvent dépendant de la 
nature du problème à traiter (Bourachot et al., 1997). Par exemple, les stents mbulaires 
possèdent d'une manière générale une force radiale supérieure aux stents filamentaires, 
mais sont moins flexibles. 
Thrombogénicité des stents 
En contact avec un biomatériau, le système de coagulation, excessivement complexe par 
ailleurs, peut être activé, résultant par la même à la formation d'un caillot. Le principal 
vecteur de cette activation sont les plaquettes sanguines ainsi que mis en évidence dans 
une étude récente (Jeong, 1996). Les plaquettes sanguines sont des cellules d'une taille de 
l'ordre de quelques microns (34  pm) en forme de disque plus ou moins " plat ". Leur 
rôle premier est d'arrêter le saignement par la formation de caillots. Dans le cas d'un 
biomatériau en contact avec le sang, la première étape de la coagulation consiste en une 
adhésion quasi-instantanée de protéines à la surface du biomatériau. La nature et les 
propriétés de ces protéines conditionnent l'interaction entre les plaquettes et la surface 
des biomatériaux. La dénaturation des protéines telles que les fibrinogènes e n  fibrine est 
reliée à un transfert de charge électrique entre la surface du biomatériau et la protéine. Ce 
phénomène de dénaturation est un des éléments initiateurs de la cascade de coagulation 
(H. Nan et al., 1998) (Figure II-1 1). Cependant, la nature exacte des interactions 
protéines-plaquettes/biomiitériau n'est pas encore complètement comprise; cela est 
d'autant plus vrai dans le cas des biomatériaux métalliques, beaucoup moins étudiés que 
les polymères- La compréhension de ces phénomènes reste jusqu'à présent très 
em y irique. 
Même si ce phénomène se produit dans les premières heures/jours suivants 
l'implantation, la formation de thrombus fibrino-plaquettaire peut avoir des conséquences 
à moyen et long terme. Outre le risque d'occlusion rapide du vaisseau traité, le thrombus 
en formation initie le phénomène de resténose. Les preuves cliniques sont ténues et 
contreversées, mais les bons résultats obtenus à court (Le. sur la formation de thrombus 
associé à l'occlusion du vaisseau) et moyen terme (i.e. la prolifération néointimale) par 
les essais internationaux ISAR (Schornig et al., 1996) et STARS ( Leon et al., 1998) 
semblent justifier cette théorie. Ces études ont testé avec succès des agents anti- 
plaquettaires destinés à prévenir la formation de thrombus. Dans ces études, la diminution 
du thrombus a non seulement réduit le taux de complications initiales, mais également la 
prolifération ultérieure. Une autre étude, menée par De Scheerder et al. en 1999, confirme 
également cette hypothèse. En effet, l'élecuopolissage de stents en acier inoxydable a été 
utilisé pour améliorer les propriétés de surface de ceux-ci- Cette amélioration a non 
seulement diminué la formation de thrombus dnas un modèle ex vivo, mais également la 
croissance néointimale dans un modèle in vivo. Les stents testés (electropolies ou non) ne 
différant que par leur surface, qui influe directement sur leur thrombogénicité, on peut 
escompter que la réduction observée de la thrombogénicité soit la cause de cette 
diminution de la prolifération cellulaire. Les mécanismes en jeu semblent, entre autre, 
reliés à la libération de facteurs de croissance par les plaquettes activées et bloquées dans 
le thrombus. 
Figure 11-11: Cascade de coagulation impliquée dans la formation d'un thrombus intra- 
stent: La formation d'un thrombus fibrino-plaquettaire est régie par l'interaction des 
plaquettes, des filaments de fibrine, et du facteur de vonwillebrand (vWF). 
11-24 Paramètres déterminant la thrombogénicité d'un stent 
De nombreux paramètres sont ainsi en jeu, à commencer par la nature même du 
biomatériau et les conditions rhéologiques. De nombreuses études ont ainsi mis e n  
évidence le rôle du taux de cisaillement ("shear rate") dans les phénomènes d'agrégation 
plaquettaire. Ainsi, Mehri et al. (1997) ont montré que le taux de cisaillement ("shear 
rate") modifiait sensiblement la déposition de plaquettes aussi bien sur des parois 
vasculaires endommagées que sur des matériaux synthétiques tels que le Gore Tex. Il 
convient donc de prendre beaucoup de précautions pour contrôler le taux de cisaillement 
et les autres paramètres physiologiques lors d'études e x  vivo et in vivo. Dans le cas des 
stents, la nature du métal (acier inoxydable, NiTi, tantale, etc.) influence la réaction 
plaquettaire et donc la " thrombogénicité" du stent. De plus, l'état de surface du 
biomatériau ( i.e. la charge de surface, la topographie, les contarninants de surface, 
l'énergie de surface, etc.) modifient également sensiblement leur caractère thrombogéne. 
La nature du métal 
Comme nous l'avons vu, les différents stents sur le marché (ou en cours d'investigation) 
sont constitués soit d'acier inoxydable (de type 316 L, etc.), soit de tantale, soit de NiTi. 
Peu d'études ont été réalisées sur le caractère thrombogène relatif de chaque matériau. 
Néanmoins, il est plus ou moins admis que ces matériaux sont relativement peu 
thrombogènes. Pour évaluer leur thrombogénicité relative, il faut s'affranchir de tous les 
autres paramètres, tels que le design, le traitement de surface ... Il faut de plus disposer 
d'un modèle reproductible, qui fait le plus souvent appel à un modèle animal, ce qui pose 
également de nombreuses questions sur la validité des résultats obtenus. 
Une étude réalisée par Scott et al. (1995) a évalué la thrombogénicité respective du 
tantale et de l'acier inoxydable à partir de stent de même design sur un modèle animal 
(babouin et porc). Cette étude a effectué un marquage radioactif des plaquettes (indium 
1 11) et des fibrinogènes (iodine 125) et testé ces deux matériaux. Cette étude ne rapporte 
pas de différence significative. aussi bien dans l'adhésion plaquettaire que dans la 
quantité totale de fibrinogène adsorbée à la surface des stents. Aucune étude à ce jour ne 
compare la thrombogénicité du NiTi et de l'acier inoxydable ou du tantale. Les seuls 
essais réalisés sur ces matériaux ont toujours utilisé des designs différents ou des 
conditions statiques, ce qui ne permet pas de quantifier précisément la thrombogènicité in 
vivo du NiTi par rapport aux matériaux conventionnels. Ce point, pourtant très important, 
nécessite donc d'être étudié plus attentivement, ce qui est un des objectifs principaux de 
ce mémoire. Une étude réalisée par Sheth et al. (1996) avec des stents en acier inoxydable 
(Palma-Schatz) et en NiTi (de type " Slotted tube ". Advanced Coronary Technology) 
utilisant un modèle animal montre une réduction de la quantité de thrombus sur les stents 
en NiTi par rapport aux stents Palmaz-Schatz après 4 et 14 jours d'implantation. 
Néanmoins, les différents designs, ainsi que les différences intrinsèques dues aux 
propriétés mécaniques spécifiques du NiTi ne permettent pas d'extrapoler ces résultats, 
de plus semi quantitatifs, en terme de thrombogénicité relative de chaque alliage. Sutton 
et al. (1994) ont étudié la thrombogénicité de ces matériaux et n'ont pas observé de 
différence significative dans un modèle in vitro statique, ne reproduisant donc pas les 
conditions physiologiques. Les conséquences cliniques de telles études restent 
conjectureIles si l'on tient compte de leurs nombreuses limitations. 
L'influence du design 
Pour de multiples raisons, différents designs sont utilisés dans la conception de prothèses 
endocoronaires. De multiples études ont montré l'influence des designs sur la 
thrombogènicité d'un stent, même si les connaissances actuelles n e  sont pas encore 
suffisamment développées pour optimiser définitivement ceux-ci. Ainsi, l'étude réalisée 
par Rogers et al. en 1995 met en évidence le rôle du design pour des stents en acier 
inoxydable. Pour cela, deux designs différents possédant des caractéristiques communes 
(i.e. même masse, même % de métal en contact avec les tissus, etc.) sont comparés. Le 
taux de thrombose après 14 jours d'implantation indiquait des diminutions sensibles: de 
42 % à 15% selon le design. 
L'influence des traitements de surfaces 
Comme pour touts biomatériaux métalliques, les stents sont traités avant implantation 
pour améliorer leur biocompatibilité. De nombreuses études in vitro ont montré 
l'influence de l'état de surface sur l'adhésion plaquettaire (Pérez-Luna, et a[., 1996; 
Nygren et al., 1997). Cependant, il est difficile d'évaluer I'effet de ces différents 
traitements in vivo du fait des nombreux paramètres impliqués, ainsi que nous l'avons vu, 
dans la réponse plaquettaire. Toutefois, il est plus ou moins admis que des surfaces 
relativement homogènes, lisses et sans contamination soient de nature à réduire la 
réaction du système sanguin- 
L'étude semi quantitative réalisée par Makkar et al. (1995) sur des stents en NiTi avec 
différents traitements de surface (polis, recouvert d'un polymère) montre clairement 
l'influence de l'état de surface sur la thrombogénicité (mesurée par le poids du thrombus 
obtenu après 20 min de circulation dans un modèle ex-vivo). Ainsi, une surface polie 
mécaniquement se révèle nettement moins thrombogénique qu'une surface non polie. Le 
poids du thrombus est alors similaire à celui obtenu avec un "recouvremenî" polymèrique 
(PEO). Ces résultats sont en accord avec ceux de De Scheerder et al. (1998). Dans cette 
étude, 1 ' utiIisation d* un polissage électrochimique sur des sten ts en acier inoxydable a 
permis une diminution du taux de fibrinogène de l'ordre de 50 % (1.30 vs. 0.66 après 30 
min de recirculation dans un modèle ex vivo porcin). Lors d'une étude semi quantitative, 
Hehrlein et al. (1995) ont comparé I'effet de ces différents paramètres sur des stents 
Pdmaz-Schatz et ont également conclu que l'état de la surface en terme de rugosité est 
déterminante. 
11-2-30 Utilisation du NiTi dans la conception de stents cardiovasculaires 
Lnitialement testé pour de tels dispositifs en 1983 par Dotter et al. et Cragg et al., le NiTi 
est progressivement devenu un des matériaux de choix dans la fabrication de stents. En 
effet, les propriétés thermoelastiques de l'alliage ont permis le développement de 
nouvelles prothèses auto-expansibles tels que le SMART (Cordis NDC), le Vascucoil 
(Instent), le Cardioçoil (Medtronic), le Symphony (Boston Scientific, Cf. Figure 11-12), 
etc. Le déploiement de ces stents est généraiement réalisé selon le protocole suivant : les 
stents sont préalablement montés sur un cathéter dans une position contractée, et 
maintenus de la sorte par une enveloppe rétractable. Lorsque positionné au niveau de 
l'artère à traiter, la température du corps provoque la transformation martensitique du 
dispositif, c'est à dire la formation de Ia phase austénite mère. Le déploiement est alors 
assuré par le retrait de l'enveloppe qui permet ainsi l'expansion superelastique du stent 
jusqu'à sa forme deployée stable à la température du corps (Figure II-13). 
Figure 11-12: Photographie. du stent Symphony (Boston Scientific, USA) 
Les avantages d'un tel système de déploiement sont multiples. En effet, le caractère auto- 
expansible du stent annule ou diminue le besoin de déploiement par ballonnet nécessaire 
pour la plupart des stents e n  acier inoxydable. Ce type de déploiement utilise 
généralement de hautes pressions (pour assurer I'expansion optimale du stent), capables 
de créer des traumatismes au niveau des parois vasculaires, générant ainsi plus de 
complications pst-opératoires (i-e. resténose). Il faut néanmoins noter que la présence de 
plaques calcifiées nécessite souvent un "post-déploiement", même pour des stents auto- 
expansibles. 
Figure 11-13: Déploiement d'un stent en NiTi: Au contact du corps, la température du 
stent augmente, ce qui produit ainsi la transformation martensitique. Le retrait de 
l'enveloppe protectrice libère le stent contracté et permet ainsi son expansion jusqu'au 
diamètre prédéfini. 
Les propriétés thenrioélastiques de l'alliage confèrent également à ces stents une 
expansion radiale plus uniforme, caractérisée par une moindre réduction (en longueur) du 
stent lors du déploiement ("shortening"). Cette expansion radiale est de plus exercée 
jusqu'à complète expansion, ce qui évite ainsi le retour élastique ("recoil") de la prothèse 
après son déploiement, mais nécessite toutefois un choix adéquat du diamètre du stent 
(pour ne pas endomager le vaisseau lors de I'expansion). Des examens cliniques ont ainsi 
démontré une augmentation progressive de la lumière (i.e. du diamètre du vaisseau) dans 
les jours suivant l'implantation ce qui peut avoir un effet positif sur l'efficacité du stent et 
la prévention de la resténose (Carter et al., 1998; Roguin et al., 1999). Ce phénomène 
reste toutefois soumis it polémique. La superelasticité du stent déployé offre également de 
nombreux avantages, dont le plus important est sans doute une bonne flexibilité 
indispensable au bon "fonctionnement" de la prothèse. Outre ces paramètres, de 
nombreuses études expérimentales et une expérience clinique de plus en plus importante 
justifient la "popularité" des stents en NiTi. Ainsi, une étude réalisée sur des chiens 
pendant deux ans a rapporté de très bons réultats. Après ce laps de temps, les stents 
étaient recouverts d'une fine couche de cellule endothelide et aucune réaction 
inflammatoire n'a été détecté (Sutton et al., 1988). De même, une étude comparative 
réalisée avec des stents en NiTi autoexpansibles et des stents en tantale expansibles par 
ballon a montré une croissance néointimde moindre avec le NiTi (Wakhloo et al., 1994). 
Les stents en NiTi sont particulièrement utilisés dans le cadre des procédures 
périphériques. Dans ce domaine, on a rapporté de nombreux cas d'implantations cliniques 
et les résultats obtenus sont excellents en comparaison de stents "classiques" (Henry el 
al., 1999). L'étude ESSEX, réalisée par van der Giessen et al. en 1997 avec le stent 
Radius de Boston Scientific, est la première étude importante réalisée pour des stents 
coronaires en NiTi et suggère leur avenir prometteur dans ce domaine. 
11-3- Stérilisation de l'alliage NiTi 
La stérilisation d'un dispositif médical est une nécessité avant toute utilisation clinique, 
L'objectif ultime de cette stéri1isation est bien sûr de prévenir la transmission d'agents 
pathogènes, tout en préservant l'intégrité du dispositif. Ces deux principes sont parfois 
contradictoires, et un compromis est souvent nécessaire entre ces deux impératifs. 
L'efficacité de ces techniques est testée par l'intermédiaire d'essais standardisés utilisant 
des micro-organismes résistants à la stérilisation tels que les spores. Des standards 
internationaux sont en cours de dévelopement dans ces domaines, et sont disponibles 
auprès d'un organisme Américain: "Association for the advancement of medical 
instrumentation" (Arlington, USA). Les premiers modes de stérilisation connus, toujours 
utilisés de nos jours, sont ceux basés sur la chaleur, conjuguée ou non avec la présence 
d'une phase vapeur (autoclave ou chaleur sèche). Le mécanisme d'action de la 
stérilisation par autoclave repose sur la dénaturation des protéines des bactéries par 
hydrolyse. La combinaison de la chaleur et de l'humidité est particulièrement efficace 
comme mode de stérilisation. Les températures utilisées sont de I'ordre de 120 à 130 OC 
(avec un taux d'humidité de 100% et des pressions de l'ordre de 30 psi pour une durée de 
l'ordre de quelques minutes) pour l'autoclave et jusqu'à 190 OC pour la chaleur sèche 
(durée variable de 1 à 3 heures), Néanmoins, elle présente des inconvénients majeurs, 
reliés notamment à la préservation de l'intégrité structurale des dispositifs. Ainsi, la 
chaleur est nocive pour les polymères et est susceptible de corroder les dispositifs 
métalliques, spcécialement dans le cas de l'autoclave. En effet, des taux importants 
d'humidité et des températures élevées constituent des conditions propices à la corrosion 
des alliages métalliques et des études ont rapporté depuis longtemps l'effet corrosif de 
l'autoclave sur des instruments de chirurgies (Custer et al., 1964). De plus, d'importantes 
modifications des propriétés de surface (énergie de surface, oxyde de surface, etc.) ont été 
observées sur le titane et ses dliages. La stérilisation par autoclave est également 
susceptible de contaminer les surfaces par des composés inorganiques, dont l'effet néfaste 
a été mis en évidence in vitro par des tests cellulaires utilisant notamment des fibroblastes 
(Vezeau et al., 1996; Stanford et al., 1994). 
La mise au point d'agents chimiques a permis Ie développement de techniques telles que 
la stérilisation par oxyde d'éthylène (EtO). Mise au point durant la seconde guerre 
mondiale par I"'Anny's biological wafare laboratory", elle repose sur l'alkylation de 
fonctions chimiques spécifiques et permet la stérilisation des dispositifs thermosensibles. 
Néanmoins, l'oxyde d'éthylène laisse des résidus toxiques sur les dispositifs médicaux, et 
nécessite de ce fait des temps d'aération importants, et par conséquent des coûts de 
stérilisation élevés. Vezeau et al. (1996) ont décrits des effets négatifs de la stérilisation 
par Et0 sur le titane similaire à ceux observés après stérilisation par autoclave et associés 
aux contaminants de surface. De plus, l'utilisation de l'oxyde d'éthylène est soumise à 
certaines restrictions reliées à des paramètres environnementaux. 
Pour palier aux limitations de ces techniques "conventionnelles", de nouvelles 
techniques, particulièrement celles dites à "basses températures", sont étudiées et 
développées. Les radiations (Gamma par Cobalt-60, etc.) sont utilisées pour la 
stérilisation des dispositifs thermosensibles, mais sont limitées de par la complexité des 
installations nécessaires. La stérilisation par action simultanée d'une phase plasma et d'un 
agent chimique, comme c'est le cas dans les techniques SterradB (plasma et peroxyde 
d'hydrogène) et PlazlyteB (phase vapeur d'acide péracétique), présente d'intéressantes 
perspectives. Le mode d'action associé à ces techniques n'est pas parfaitement compris. 
et de nombreuses études sont encore nécessaires pour caractériser (et optimiser) l'effet 
relatif des phases chimiques et de la phase plasma Le développement de stérilisateur par 
phase plasma uniquement est actuellement testé au sein de I'Ecole Polytechnique. Le 
système utilisant l'acide péracétique liquide comme agent de stérilisation commerciaiisé 
par Steris a reçue récemment l'approbation de la FDA pour son utilisation clinique. 
Néanmoins, peu d'études sont accessibles sur 1 'effet de ces nouvelles techniques sur les 
dispositifs médicaux. 
Table 11-2: Effets de différentes techniques de stérilisation sur les alliages métalliques 
Modifications de surface Modifications internes 
Autoclave Corrosion (u); contamination Propriétés mécaniques (-) 
Chaleur sèche Conosion (+) Propriétés mécaniques (-) 
Oxyde d'éthylène Corrosion (-); contamination Négt igeable 
Radiation Négligeable Ndgligeable 
Plasma associé à une ou plusieurs Augmente l'énergie de surface Ndgligeable 
phase chimique 
Acide péracétique Corrosion (+) Négligeable 
Le manque de connaissance relatif à la stérilisation des biomatériaux métalliques est 
encore plus flagrant dans le cas particulier du NiTi. Les effets de la stérilisation sur 
l'alliage ont été assez peu caractérisés. II existe cependant quelques études réalisées sur 
des fils d' orthodonties, mais celles-ci ne sont pas toujours concordantes. Une faible 
modification des propriétés mécaniques du NiTi a ainsi été rapporté par Silvaggio et ai. 
(1997). Kapila et al. (1991 et 1992) ont également m i s  en évidence I'effet de la 
stérilisation par chaleur sèche conjuguée ou non avec des cycles d'utilisation cliniques sur 
les courbes de chargernentldéchargement de l'alliage. Néanmoins, Crotty et al. (1996) 
n'ont pas observé de modifications mécaniques après stérilisation par autoclave ou par 
traitement avec une solution de glutaraidehyde 2% (Crotty et al., 1996). D'une manière 
générale, on peut penser que les techniques utilisant la chaleur peuvent influer sur les 
propriétés structurales de l'alliage (par exemple les températures de transitions), d'autant 
plus que la durée et les températures de traitement sont élevés. De plus, les températures 
utilisées dans les processus de stérilisation par la chaleur semblent sufisament élevées 
pour modifier les propriétés de surface. L'étude déjà mentionnée et réalisée par 
Shabalovskaya et al., en 1996, est la seule connue à ce jour qui caractérise l'effet de la 
stérilisation sur la composition chimique de la surface du NiTi. Cette étude a montré que 
certains traitements (immersion dans l'eau bouillante, traitement par H202, etc.) modifiait 
très sensibIement le ratio Ti/Ni à la surface du matériau. Une corrélation a été observée 
entre la quantité de nickel à la surface de l'alliage et la toxicité de celui ci, ce qui souligne 
encore l'importance de la caractérisation de l'effet de la stérilisation sur de tels alliages. 
III- 1- Ma tériel 
Pour des raisons pratiques (caractérisation des propriétés de surface plus facile) aussi bien 
qu'économiques (coût élevé d'un stent cardiovasculaire), la première partie de notre 
étude a été réalisée sur des disques (1  -2 cm de diamètre, - 1 mm d'épaisseur, figure iü-1) 
en NiTi fournis par Cordis Corporation - Nitinol Devices & Components (NDC). La 
composition de ces échantillons est présentée dans la Table III- 1. Ces échantillons ont été 
polis mécaniquement avec du papier #600 dans un premier temps, puis polis jusqu'au 
diamant 1 pm (fini miroir). Ces échantillons ainsi polis ont été par la suite électropolis 
par NDC selon Ies normes recommandées par I'ASTM. Le principe de l'électropolissage 
repose sur l'application d'un courant électrique entre une cathode et le matériau- Celui-ci 
est immergé dans un électrolyte dont la composition varie selon l'alliage considéré. 
L'avantage de cette technique est de ne pas modifier la structure cristallinne de l'alliage et 
de n e  pas induire de contrainte interne. La qualité du procédé depend de nombreux 
paramètres, c'est à dire la composition de l'électrolyte, la température, le temps de 
traitement, la densité de courrant, et bien sur l'alliage considéré. Le procédé utilisé pour 
l'électropolissage de nos échantillons est confidentiel et ne peut être divulgué. Des 
échantillons en acier inoxydable (316 LVM) et un alliage de titane (Ti6A14V) ont été 
également utilisés comme références après avoir été polis mécaniquement de manière 
identique aux disques en NiTi. Les conditions de stérilisation sont décrites dans l'article 1. 
Dans le cadre de notre étude, nous avons étudié la stérilisation par autoclave, chaleur 
sèche (article 1 uniquement), oxyde d'éthylène, plasma stemad@, plasma ~ l a z l ~ t e '  (article 
1 uniquement) et acide péracétique liquide. 
Figure mol: Photographie des disques en NiTi électropolis 
Table III-1: Composition des disques et stents en NiTi 
Pour évaluer la thrombogénicité de stents en NiTi et pouvoir la comparer avec celle de 
stents en acier inoxydable, des stents en NiTi reproduisant avec précision le design du 
Palrnaz@ (Cordis Corporation. USA) ont été spécialement fabriqués par Cordis 
Corporation - Nitinol Devices & Components (Figure III-2). Ces stents ont été polis 
mécaniquement (sand-blasted) et électropolis sirnilairement aux disques par NDC. Des 
stents PalrnazB en acier inoxydable ont été utilisés comme contrôles lors des essais er 
vivo. Ces mêmes échantillons ont également été utilisés pour évaluer la dissolution 
passive lors des essais d'immersion (stents en NiTi e t  acier inoxydable électropolis) 
Figure III-2: Photographie d'un stent en NiTi reproduisant le design d'un stent Palmaz 
(JW, Cordis Corporation, USA) 
III-2- Méthodes 
111-2-1- Caractérisation de surface 
Ainsi que nous l'avons défini précédemment, la surface d'un biomatériau régit aussi bien 
sa résistance à la corrosion que sa biocompatibilité. Parmi la multitude d'instruments 
adaptés aux caractérisations des propriétés de surface, nous avons sélectionné la mesure 
de l'angle de contact, la Microscopie à Force Atomique (AFM), la Microscopie 
Electronique à Balayage (MEB) et la Spectroscopie Auger (AES). 
111-2-1-1- Energie de surface 
La mesure de l'angle de contact d'un liquide sur un substrat solide fournit des indications 
précieuses sur l'état énergétique de surface de ce  substrat. Ces interactions sont dictées 
par la nature chimique de la surface, ainsi que par sa microtopographie. A partir de ces 
mesures effectuées avec des liquides possédant des propriétés différentes, il est possible 
d'estimer l'énergie de surface du matériau. Cette information est très utile pour prédire le 
Comportement au niveau cellulaire des matériaux considérés. Pour cette étude, nous 
avons utilisé un système automatique. le ''Vidéo Contact Angle System" (VCA 2500, Ast, 
Billenca, Ma) qui permet de mesurer les angles de contact avec une précision de l'ordre 
de i- 2". Nous avons utilisé deux Ilquides différents, l'eau distillée et dé-ionisée et le 
formamide. A partir de la mesure de l'angle de contact avec deux liquides de propriétés 
différentes, on peut, par différentes approximations, évaluer l'énergie de surface y du 
matériau, Dans notre étude, nous avons utilisé la méthode géométrique définie par 
l'équation suivante avec les deux liquides pré-citées et des gouttes d'un volume de 1 pL. 
d d l f i  
(1 +cos Oi)xv = 2 [(y,, 3, ) + [(y$' yivp )Ifil (Méthode géométrique) 
(f est l'énergie de surface polaire, 4 est l'énergie de surface dispersive, Bi est l'angle de 
contact entre le liquide et la surface du matériau) 
Figure 1113: Photographie d'une gouttelette déposée sur la surface d'un disque en NiTi. 
La mesure de l'angle de contact entre la surface et la goutte (angle de Young) avec 
différents liquides permet d'estimer l'énergie de surface du matériaux. 
111-2-2-2- Microscopie à Force Atomique (A FM) 
Les techniques d'AF'M ont été développées à partir de la Microscopie par effet Tunnel 
(STM) en 1986 par Binning, Quate et Gerber. Elles peuvent être utilisées pour obtenir des 
informations sur la topographie de surface, mais aussi sur les propriétés telles que la 
dureté. Le principe général est de mesurer les forces répulsives entre la surface analysée 
et les atomes d'une pointe microscopique. Plusieurs modes de travail sont possibles, 
notamment le mode contact et le mode non contact. Nos analyses ont été opérées avec un 
AFM commercial de marque Topometnx (TMX 20 10, Santa Clara, CA) en mode contact. 
La surface des échantiîlons a été scanné par une pointe en S i3N sur des zones de 50 x 50 






Figure 111-4: Principe de fonctionnement d'un AFM: la surface est scannée par une 
pointe microscopique ("tip"). L'image est reconstituée à partir des informations obtenues 
par un faisceau laser réfléchi par un miroir. 
121-2- 1-3- Microscopie Electronique à Baloyage (MEB) 
Les images ont été réalisées avec un MEB de type JSM 840 (JEOL, Japon). Les surfaces 
des stents testés lors des essais de perte de masse ont été observées après avoir été 
préalablement rincées. 
111-2- 1-4- Spectroscopie Auger (AES) 
La spectroscopie Auger est couramment utilisée pour l'analyse chimique des surfaces 
conductrices. Elle permet de plus, lorsque couplée avec un système de décapage de 
surface par argon, d'obtenir des profils de concentrations des différents constituants 
présents dans le matériau analysé. Le principe de l'analyse repose sur l'émission par la 
sudace d'électrons Auger et secondaire suite à un "bombardement" par un faisceau 
d'électrons. Du fait de la faible énergie de ces rayonnements, seuls ceux émis proches de 
la surface sont capables de "sortir" de l'échantillon, ce qui permet ainsi une étude 
vraiment précise de la surface (de l'ordre de quelques nm, Cf. Figure IiI-5). 
Figure 111-5: Emission d'électrons Auger sous l'effet du faisceau d'électrons: Un 
faisceau énergétique excite le matériau et le retour à l'équilibre est opéré par émission 
d'un électron Auger caractéristique de l'élément chimique présent. 
Nos analyses ont été conduites avec un AES de type JAMP 30 (JEOL, Japon). Trois 
spectres de survol dans le mode dérivatif avec une énergie de 10 keV ont été obtenus pour 
chaque échantillon testé. Les profils de concentrations ont été obtenus par bombardement 
à l'argon pour ces mêmes échantillons. L'épaisseur de la couche d'oxyde a Cté évaluée en 
déterminant le temps de décapage nécessaire pour atteindre la demi-hauteur du pic 
d'oxygène. 
111-2-2- Corrosion 
111-2-2- 1- Polarisation cyclique 
Les tests de polarisation cyclique (ou voltamperomètrie cyclique) sont couramment 
utilisés dans l'évaluation de la résistance à la corrosion. En effet, les informations 
apportées sont multiples et caractérisent assez bien le comportement en corrosion, 
notamment en ce qui concerne la corrosion localisée. Le principe de ces essais consiste à 
imposer un potentiel variant de manière constante (0.17 mV/min dans notre cas) à panir 
de valeurs cathodiques (-250 mV vs potentiel en circuit ouvert mesuré après 30 min) 
jusqu'aux valeurs anodiques (1 -4 V/SCE) pour ensuite effectuer un retour vers les valeurs 
cathodiques, effectuant ainsi un cycle. Ces essais ont été conduits dans une cellule 
électrochimique à trois électrodes classique, composée d'une grille de platine comme 
électrode de contrôle et d'une électrode standard au calomel saturé pour référence. 
L'électrode de travail était constituée de disques du matériau testé, montés sur un fil de 
cuivre par le biais d'une colle conductrice à l'époxy d'argent. Seule la partie traitée de 
l'échantillon était exposée à l'électrolyte lors de ces essais. Pour cela, les surfaces non 
traitées étaient enduites d'une laque protectrice isolante a f k  de ne pas fausser nos 
résultats. Les essais ont été conduits avec un potentiostat (EG&G Princeton Applied 
Research. mode1 273) dans une solution physiologique de Hank's maintenue à 
température constante (37 4 1 OC) dont la composition est donnée dans l'article II. 
Sur la base des essais de polarisation, les densités de courant des échantiilons de NiTi, 
stérilisés ou non, ont été deteminées par extrapolation des pentes de Tafel. A partir de la 
densité de courrant, les taux de corrosion peuvent être directement calculés tel que décrit 
dans la nome ASTM-G102-89 ("Calculation of corrosion rates and related information 
from electrochemical measurements"). Même si cette méthode reste imprécise, elle 
permet toutefois d'évaluer de manière relative les taux de corrosion théoriques en terme 
de perte de masse (MR) par unité de surface et unité de temps. 
MR= ka i,,, EW 
(kz= 0.8953 g/Ad, unité SI, EW est le poids équivalent égale à 17.76 (sans dimension) 
pour le NiTi) 
111-2-2-2- Absorption atomique 
Pour évaluer la dissolution passive, nous avons réalisé des tests d'immersion dans une 
solution physiologique (Hank's). Pour cela. des stents en NiTi et en acier inoxydable ont 
été immergés dans 40 mL de solution, maintenue à température ambiante (38 OC) et 
agitée de manière continue. Après différents laps de temps (t= 1, 3, 9 et 17 jours). les 
solutions de Hank's étaient prélevées et analysées par absorption atomique (Perkin- 
Elmer, USA) pour déterminer la concentration en ion nickel et chrome, et remplacées par 
40 rnL de solution de Hank's. La résolution obtenue par cette technique était de 0.5 pg/L 
pour le nickel et de 0.2 pg/L pour le c h r 0 m e . h ~  échantillons immergés ont été analysés 
après 21 jours par le biais de microscopie à balayage et de spectroscopie Auger pour 
déceler d'éventuelles traces de corrosion ou d'éventuelles modifications chimiques de la 
surface. 
111-2-3- Thrombogénicité 
Ainsi que nous l'avons vu précédemment, la thrombogénicité des matériaux métalliques 
utilisés dans la conception de stents constitue l'un des problèmes majeurs reliés à leur 
utilisation clinique. Nous avons repris et développé un modèle de circulation 
extracorporel mis au point à l'Institut de  Cardiologie de Montréal. Ce modèle permet 
d'évaluer la thrombogénicité par marquage radioactif des plaquettes sanguines et des 
fibrinogènes. Sur la base de ce protocole, une évaluation industrielle respectant les 
normes "GLP', (Good Laboratory Practice) a été réalisée. 
La première étape de ces essais consiste à réaliser un circuit extracorporel entre la veine 
fémorale et l'artère fémorale par le biais d'une tubulure en matériaux plastiques. Pour 
cela, la veine et l'artère sont dégagées et canulées avec un introducteur 8F (Cordis, USA) 
(Figure III-6'7). Simultanément, un échantillon de sang est prélevé pour réaliser le 
marquage plaquettaire. Celui-ci est réalisé par l'intermédiaire de centrifugations 
successives qui permettent d'isoler les plaquettes des autres constituants du sang (Figure 
III-8). Celles-ci sont ensuite incubées avec un marqueur radioactif (Chrome-51, Merck 
Frosst Canada inc., Canada) puis resuspendues dans le plasma résultant de la 
centrifugation initiale. Les plaquettes ainsi marquées sont ré-injectées à l'animal environ 
une heure avant le début de l'expérience. De même, on injecte -10 Ci de fibrinogène 
marqués à l'iode 125 (Arnersham International plc, England). 
Figure ïII-7. L'artère fémorale est 
Figure 111-6: L'artère fémorale est 
canulée pour établir la circulation 
dénudée. 
extracorporelle. 
Figure 111-9: Photographie du circuit extracorporel 1) Pompe, 2) Chambre de perfusion 
en Plexiglass, 3) Tubulure en Silastic0 (Dow Corning, taille 0.125 inch DI x 0.250 inch 
DE), 4) Tubulure en Silicone (Fisher Scientific, DI 1/8, Epaisseur 1/16), 5) Tubulure en 
Silicone (Tygon, DI 3/32, Epaisseur 1/32) 
Le circuit extracorporel est présenté sur la figure III-9. Lors de la perfusion, le débit est 
contrôlé par une pompe calibrée préalablement à chaque journée d'expérience. La 
température dans la chambre de perfusion est contrôlée par un bain-marie et maintenue à 
37 + 1 OC lors des perfusions. Avant le début de chaque perfusion, les stents à tester sont 
insérés dans des tubes en Silastic par l'intermédiaire de fils chirurgicaux et d'un passe-fil 
métallique (Figure III-IO). Un ballon semi-cornpliant d'angioplastie conventionnel est 
ensuite placé à l'intérieur des stents, et gonflé à une pression de 12 atm pour un temps 
total de 18 sec (Figure I ü - I  1). Une fois le système mis en place, le temps de coagulation 
d'un échantillon de sang ("Activated Clotting Time", ACT) est contrôlé et maintenu à 
une valeur de 200 + 25 sec. Lorsque cette valeur est atteinte, une perfusion de 15 minutes 
commence (Figure III-13). Au terme de celle-ci. le système est rincé par circulation de 
saline pendant 15 sec (pour enlever les éléments biologiques non-fixés sur les stents). Les 
tubes contenant les stents sont alors prélevés (Figure III-14), et préparés pour le comptage 
réalisé avec un compteur gamma Minaxi 5000 (Packard Instruments Co.). Le taux de 
radioactivité ainsi mesuré est converti en terme d'adhésion plaquettaire et d'adsorption de 
fibrinogène selon la méthodologie détaillée par Merhi et al. en 1996. 
Figure 111-10 : Le stent est introduit Figure III-11 : Le déploiement optimum 
dans le tube en Silastic avec un fil du stent est assuré par un ballon gonflé à 
chirurgical. 12 atm. 
Figure III-12 : Photographie de la 
perfusion dans la chambre en 
plexiglass 
Figure III-13 : Photographie des 
stents après la perfusion (gauche: 
NiTi, droite: acier inoxydable (ST)) 
Ce système ex vivo nous a permis d'évaluer l'effet de la stérilisation sur la 
thrombogénicité relative de stents en NiTi électropolis. De plus, nous avons comparé la 
formation de thrombus sur des stents en NiTi et en acier inoxydable (de type 316L) 
électropolis et de même design sous deux taux de cisaillement différents (228 sec-' et 456 
sec" ). 
IV- 1- Organisation des résultats 
Ce travail de maîtrise a été articulé autour de trois axes majeurs. Le premier consistait à 
évaluer les modifications de surface induites par la stérilisation de disque en NiTi. Cette 
étude a été réalisée sur des disques électropolis, traitement de surface sélectionnés lors 
d'une précédente étude dans notre laboratoire (Trépanier et al., 1999). L'objectif était de 
caractériser l'effet des techniques de stérilisation par autoclave, chaleur sèche, oxyde 
d'éthylène, plasma Sterrad et Plazlyte et décontamination à l'acide péracétique. Ces effets 
ont été évalués par l'intermédiaire des techniques suivantes : mesure de l'angle de contact 
pour calcul de l'énergie de surface, microscopie à force atomique pour la topographie, et 
spectroscopie Auger pour la composition chimique. Ces résultats ont été rassemblés dans 
l'article 1, accepté pour publication dans le Journal of Biomedical Materials Research. 
Le deuxième axe était, d'une manière générale, d'évaluer la résistance à la corrosion de 
l'alliage NiTi après stérilisation par les techniques d'autoclave, de chaleur sèche, d'oxyde 
d'éthylène, de plasma Sterrad et par la décontamination à l'acide péracétique. 
Préalablement, la résistance à la corrosion de disques et de stents en NiTi électropolis a 
été étudiée dans le but d'obtenir une meilleure compréhension de ces phénomènes. Ces 
tests de corrosion ont été effectués par le moyen de polarisation cyclique, ainsi que par 
des tests de perte de masse mesurée par absorption atomique. Ces résultats ont été soumis 
pour publication (Article iI) dans le Journal of Biomedical Matenals Research. 
Dans le cadre spécifique de l'évaluation de stent en NiTi, notre troisième objectif était de 
déterminer I'effet éventuel de la stérilisation sur la thrombogénicité de ces stents. Cette 
étude a été réalisée par l'intermédiaire d'un protocole de circulation extracorporelle dans 
un modèle de porc à i'Institut de Cardiologie de Montréal. Pour pallier l'absence de 
données sur la thrombogénicité relative des stents en NiTi par rapport à ceux en acier 
inoxydable, des stents en NiTi reproduisant parfaitement le design de stents Palmaz (en 
acier inoxydable) ont été spécialement confectionnés et testés. Ces résultats ont été 
regroupé dans l'article III, intitulé "Effect of surface modifications induced by 
sterilization on the thrombogenicity of nickel titanium stents" et sera pubtié dans aShape 
Memory Implants», Springer-Verlag, Berlin - Heidelberg - Tokyo. 
IV-2- Effets de différentes techniques de stérilisation sur les propriétés 
de surface du NiTi: 
Article 1 
Effects of sterilization processes on NiTi alloy - Suqace characterization 
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Abstract 
Sterilization is required for using any device in contact with the human body. Numerous 
authors have studied device properties after sterilization and reported on bulk and surface 
modifications of many materials &ter processing. These surface modifications may 
influence, in tum. device biocompatibility. Still, data is missing on the effect of 
sterilization procedures on new biomaterials such as Nickel-Titanium (NiTi). Here, we 
report on the effect of dry heat, stearn autoclave, ethylene oxide, peracetic cid and 
plasma-based sterilization techniques on surface properties of NiTi. After processing 
electropolished NiTi discs with these techniques, surface analyses were performed by 
Auger Elec tron S pectroscop y (AES), Atomic Force M icroscopy (AFM) and contact angle 
measurements. AES analyses have revealed a higher Ni concentration (6% to 7% vcrsus 
1 %j and a slightly thicker oxide layer on the surface for heat and ethylene oxide 
processed materials. Studies of surface topography by AFM have shown up to 3-fold 
increase of the surface roughness when discs were dry heat sterilized. An increase of the 
surface energy, up to 10096, was calculated for plasma treated surfaces. Our results have 
pointed out that some surface modifications are induced by sterilization procedures. 
Further work is required to assess the effect of these modifications on biocompatibility, 
and to detennine the rnost appropriate methods to sterïlize NiTi. 
Key words: Nitinol, sterilization, surface roughness, surface composition, surface energy 
INTRODUCTION 
The properties of Nitinol's (NiTi), which is a nearly equi-atomic intermetallic compound 
of nickel and titanium, such as superelasticity and shape memory properties combined 
wi th its promising biocompatibility contribute to its increasing use as a biomaterial. 
Current biomedical applications that take advantage of these properties include stents for 
peripheral procedures, orthodontie archwires, microactuators, surgicd tools, staples, clot 
filters and many others'. Recent in vitro studies reported by Assad et aL2 and Wever et 
d3, as well as in vivo assays such as those perfonned by Trepanier et and Ryhmen et 
al.', have shown very promising biological behavior for NiTi, encourage further 
investigations in this field. Despite these results and many successful clinical applications 
of N~T?, biocompatibility of this d loy  still remains controversial. In spite of the expected 
stability provided by covalent-like bonds in the bulk material between titanium and 
nickel, the high percentage of nickel in the alloy and its possible diffusion to the surface 
due to various surface treatments, such as sterilization, give rise to concems. 
The biocompatibility of any biomaterial is related to the implant-body interactions and for 
metallic implants directly to the nature of their surface at the beginning and during the 
implantation. The chemicd nature, the roughness and the surface energy are parmeters 
that will define implant biocompatibility. It is well known that the surface of NiTi is 
essentially covered by a thin layer of titanium oxide. This oxide layer is expected to 
provide to NiTi alloy a good biocornpatibility and corrosion behavior, similar to that of 
titanium dloys. Since sterilization is the finai step in manufacturing any implant device, 
the effect of sterilization processes on the modification of the first surface layers of these 
biomaterial surface must be clearly understood and characterized. Furthemore, the 
relation between the physico-chernical factors and the tissue response must also be 
investigated. Moreover, requesting a well-controlled surface before imphtat ion 
emphasizes these needs. 
In a recent study, Shabalovskaya et al. reported the correlation between the surface 
chernical composition and some sterilization treatment~'.~. A similar study on 
commercially pure titanium showed ais0 the potential damaging effect of sorne 
sterilization treatments such as ethylene oxide and steam autoclave on in vitro biological 
responseg. Results on the effect of sterilization processes on the mechanical properties of 
NiTi endodontic wires have shown that the heat sterilization-based techniques were able 
to slightly modify the bulk properties of ~ i ~ i " .  
The aim of this work was to study the effects of the most accessible sterilization 
techniques on  NiTi alloy, narnely steam autoclave, dry heat, ethylene oxide, plasma 
sterradO and plazlyteQ3 and peracetic acid. Sterilized NiTi surfaces were studied using 
Auger Electron Spectroscopy (AES) combined with ion sputtering, Atomic Force 
Microscopy (AFM), and Static Contact Angle Measuremerits (CAM) to characterize the 
modification on oxide layer thickness, contamination, chernicd composition, surface 
topography, and surface energy. 
Nearly equi-atomic NiTi alloy (55.5 weight% Ni, balance Ti) was used for this study. 
Twelve-mm diarneter discs were provided by Nitinol Devices & Components (Fremont, 
CA). Al1 discs were first mechanically polished through a 1-pm diamond paste. After this 
mechanical polishing, samples were electropolished (EP) according to standard process 
for metallic biomaterials. 
Tabie I V 4  
Description of sarnples and sterilization techniques and conditions 
Treatrnents Techniques Conditions 
EP Mirror polishing + Nitinol Devices & Components ASTM standards 
electropolishing (Fremont, CA) 
SA EP + s t e m  autoclave Amsco 3043 270" F, 4 min, -30 psi 
DH EP + dry heat 
EO EP + ethylene oxide Steri Vac SXL 
270°F. 60 min 
1 30°F. 2h 10 min, - 10 psi, 
PA EP + peracetic acid Stens 1 52°C. 12 min, C= 0.2 %, peracetic 
decontamination Steris Corp, Mentor, OH acid 
PS EP + hydrogen SterradB- IOOS R.F. prirnary plasma (400 watts, 15 
peroxide plasma ASP, JM, Irvine, CA min) with Hz02 chernicd phases 
PP EP + peraceiic acid AbTox ~ l a z l ~ t e ~ ~  System Low temperature plasma with 
plasma AbTox inc., Mundelein, IL peracetic acid chernical phases 
Seven different EP groups of samples were proçessed (one cycle) under clinical 
conditions by cornmon stenlization processes used in hospitals' including dry heat (DH), 
stearn autoclave (SA), ethylene oxide (EO), hydrogen peroxide plasma (PS) (Sterrad- 
lOOS8, ASP, JM, Irvine, CA), peracetic acid plasma (PP) (PtazlyteO, AbTox inc., 
Mundelein, IL) and peracetic acid decontarninator (PA) (Steris Corp, Mentor, OH) (Table 
TV- 1 ). Non-sterilized EP samples were used as controls. 
METHODS 
Auger Electron Spectroscopy (AES) 
AES analyses were performed by a JAMP-30 Auger system (JEOL, Tokyo, Japan) in 
derivative mode at 10 keV with an electron beam current of 0.5 pA. AES survey spectra 
(50- 1 500 eV) were recorded from at least two different locations on the samples (n=3). 
Depth profiles (0-500 nm) were measured by combining AES spectra analyses and ion 
sputter etching. 
Oxide thickness was estimated by measuring the time of sputtering for the oxygen peak to 
reach half its maximum concentration. The thickness in ternis of sputtering tirne was 
converted to depth units in nanometers using the sputtenng rate 14.3 nm/min calibrated 
for a SiOt standard1'. This approach is based on the similarity of densities between NiTi 
and SiOZ. The use of this method will however slightly overestimate the oxide thickness 
on NiTi because of the higher density of Sioz. 
Relative concentrations (in atomic percentage) of the detected elements were calculated 
from their peak-to-peak values in differential AES spectra using the following equation : 
where 1 and a are the peak-to-peak intensity of the Auger peaks and the relative sensivity 
factor for the considered elernents respectively, and N is the number of elements. 
Corrections of these values were done with tabulated elemental sensivity factors and 
experimental measurements". 
Atomic Force Microscopy (AFM) 
A Topometrix TMX 2010 (Santa Clara, CA) was used to image the topography of the 
sterilized samples. In this study, two AFM imaging magnification levels were used for a 
detailed characterization of the surface topography. Areas of 50 pm x 50 Pm for gross 
scale and 10 pm x 10 pm were scanned by Si3Ns tips. Sarnples of each group (n2 2) were 
analyzed at five random locations in contact (repulsive) mode. Roughness analyses were 
perforrned to determine the average Roughness (Ra) and the Fractal dimension (Fd). The 
average Roughness was calculated from : 
where Z, is the distance of the ith pixel from the  best fit plane of the picture and N is the 
nurnber of pixel in the image (256x256). Usudly, the fractal dimension of a surface is 
characterized by only one decimai fluctuated between 2 and 313. The increase of fractal 
dimension to higher values andfor increasing in average roughness value means an 
increase of surface roughness. For example, when comparing 2 different surfaces, similar 
R, and different Fd will indicate a variation in the roughness distribution homogeneity. 
Contact Angle Measurements (CAM) 
Static Contact Angle studies were perforrned by a Video Contact Angle System (VCA 
2500, Ast, Billerica, Ma) using one pl droplet of liquid on the samples surfaces. The 
contact angles were then determined semi-manually from the droplet image within a 
precision of Go. 
The pendant-drop technique provided by the system was used to estimate the surface 
energy using the geornetric mean calculation method with distilled water and 
fomamidel4. Theoretical differences in polar and dispenive values for these two liquids ( 
~,w'"er= 22.1 (disp) + 50.7 (polar) = 72.8 dynekm versus 3, formamide- - 39.5 (disp) + 18.7 
(polar) = 58.2 dynekm ) and the estimated surface energy of water ( ~ 7 4  dynekm) and 
fomarnide ( ~ 5 4  dynelcm) were employed to determine the polar and dispersive 
components of the two liquids by linear regression. Using these values, the surface energy 
of the material as a function of sterilization process was estimatedI5. Samples were stored 
at room temperature in their sterile package to avoid contamination prior to testing. 
Contact angle measurements were performed within I week &er sarnple processing. 
S tatistical Analyses 
Data are presented as mean I SD. Statisticd analyses were performed using the student-T 
test to determine statistically significant differences in the oxide layer thickness, average 
roughness and contact angle of processed samples in cornparison with controls (EP). A p- 
value under 0.05 was accepted as significant. 
RESULTS 
AES analyses 
The effect of sterilization process on NiTi surface was investigated with AES analysis tu 
determine the elemental composition of the sterilized surfaces. As expected, spectra 
andysis in derivative mode (dI(intensity)/dE(energy) as a function of electron energyl') 
showed the presence of oxygen (-510 eV), titanium (-418 eV), carbon (-272 eV) and, 
depending on the sterilization processes, nickel (-848 eV). These results confirmed that 
NiTi surface is mainly composed of a thin layer of titanium oxide with small arnount of 
nickel i g  - 1 )  In addition to carbon, common inorganic contaminants in 
concentration below 5% included nitrogen (-381 eV, overlaps with a titanium peak), 
phosphorus, caicium, chlorine. sodium. iron, silicium. aiuminum and sulfur were also 
detected. Moreover, rnacroscopic discoloration could be visually detected on some 
ethylene oxide and steam autoclave sterilized surface. 
The relative concentration of O, Ti, Ni and C calculated frorn the AES spectra and 
reported in Table IV-2, should not be considered as absolute surface concentrations. 
Nevertheless, relative cornparison among the sterilization processes, themselves, and 
unsterilized electropolished discs as controls could be assessed. The elemental surface 
composition cdculation indicated that the arnount of nickel on the surface varied from 
less than 1% to 7% and titanium from 10% to 25% as a function of stenlization 
processes. 
Kinetic Energy (eV) 
Figure IV-1: Typical AES survey spectra for Electropolished sarnples 
As shown in Table IV-2, Plasma-based treatments did not seem to modify the chemical 
composition of the surface, resulting in a surface almost free of nickel sirnilar to those 
observed with electropolishing. However, dry heat processes, and to a lesser extent 
peracetic acid decontamination, enhanced the diffusion of metallic species, i.e. both 
nickel and titanium, from the inner surface. In contrast, stearn autoclave and ethylene 
oxide sterilization promoted only an increase in superficiai nickel concentration (abut 
5% for ethylene oxide treatments and about 6% for stearn autoclaving). 
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Figure IV-2: Typical depth profile for Electropolished samples 
Typical AES depth profile spectra for electropolished surfaces are presented in the Figure 
IV-S. The depth profiles for 0, Ti, Ni and C showed a similar qualitative feature for al1 
samples. The sharp decrease of carbon dong with an increase in oxygen signal at the 
beginning of sputtering time suggested that the hydrocarbon contamination was limited 
only to some molecular monolayers. After a bit longer sputtering time, the O signal 
decreased to its constant concentration dong with an increase of Ti and Ni from bulk 
materials. 
The determination of oxide layer thickness indicated an average thickness of 4 nm for 
electropolished samples. As reported in Table N-2, dry heat, s t e m  autoclave and 
ethylene oxide seemed to result in a slightly thicker oxide in cornparison to 
electropolished controls although these variations were not significant. In contrast. 
peracetic acid, plasma Sterrado, and plasma PlazlyteO treatments did not modify the 
thickness. However, steam autoclave and ethylene oxide sterilization resulted in very 
heterogeneous thickness of the oxide that could not be precisely quantified. 
Table IV92 
Surface characteristics of NiTi sarnples as measured by AES as a îünction of steriiization 
processes 
Sample Chemical Composition (atm. 5%) Oxide layer thickness (nm) 
AFM Studies 
By AFM analyses, average Roughness (R,) and Fractal dimension (Fd) of surface of 
samples were detennined. The results of Our image analyses on processed NiTi discs are 
summarized in Table TV-3. The value of R, (5 nm) for control samples was an indication 
of a smooth and relatively uniform surface for those sarnples. The R, trended to higher 
values for stedized materials, particularly for steam autoclave processed, indicating an 
increase in surface roughness. However the comparability in Fd values for rnajority of 
sterilization modes (from 2.25 to 2.3 except for SA and PS) indicates that the defects in 
the surface are distributed uniformly. 
Figures IV-3 (a-f) illustrate the shaded images and roughness profile of samples' surface- 
As shown in Figure IV-3.b' for sarnples sterilized with plasma (PP and PS), surface 
topographies similar to controls were noticed. However, AFM analyses showed rougher 
surfaces for Sterrad-100S8 and PlazlyteB compared with controls (R,=5 nm versus 10 
nm and 1 1  nm). Sterrad-IOOS@ seemed to change the roughness distribution on the 
surface as indicated by a relatively high fractal dimension (-2-4 versus 2.7). Figures 3.c 
and 3.6 illustrate the images and the roughness profiles for dry heated and autoclaved 
sarnples respectively where the effects of treatments can be observed. Increasing of both 
microscale roughness (5 versus 15 nm, p<O.OS) and fractai dimension (2-2 versus 2.4) 
indicated the changes on NiTi surfaces by dry heating. Steam autoclaved surfaces were 
found to be very heterogeneous with significantly rougher surfaces (5 versus >25 nm, 
p d . 0 5 )  thm controls while some random cracks and pits were observed. in spite of a 
relatively smooth surface, randomly distributed pits in the case of peracetic acid and the 
presence of residues on ethylene oxide processed materials could be observed (Fig. IV-3.e 
and IV-3.0. 
Table IV-3 
The relationshi p between surface characteristics and sterilization processes as observed 
by M M  
Sarnple 50 pm x 50 jm scale 1 0  pm x IO pm scaie 
R a  (nm) Fd 
EP Srnooth, traces o f  polycrystalline oxide growth 5 2.25 
SA Rough, heterogeneous, randomly disuibuted pits > 29"' 
DH Rough. homogeneous 
EO Srnooth, deposit 
PA Smooth, randondy distnbuted pits 6 2.3 
PS Medium roughness, tnces o f  polycrystaIline oxide growth I I  2.7 
PP Medium roughness, traces o f  polycrystahe oxide growth 1 O 2.4 
Figure IV-3: (a-f): (following pages) AFM images and profile roughness as a hinction of 






Contact Angle Measurements 
Our preliminary tests showed that equilibrium value of contact angle is achieved within a 
few seconds. Contact angles and corresponding surface energies as a function of 
sterilization indicated differences between samples (Fig. IV-6 and Table iV4).  The 
control group presented a mean water contact angle of 67O and a corresponding surface 
energy of 36. Idynekm. Plasma based sterilizers, peracetic acid decontaminator and dry 
heat sterilization prduce more hydrophilic surfaces. As shown on Figure IV-6 and Table 
TV-4, plasma Stemad@ and plasma PlazlyteB produced highly energetic (74.3 dynekm 
and 72.4 dynekm respectively) and polar surfaces corresponding to a significantly lower 
contact angle (-15" versus 67", p4 .05 ) .  Dry heat sterilization resulted in a mean contact 
angle of 42O and a surface energy of 53.5 dynekm. Steam autoclave sterilization process 
produced a very heterogeneous surface: depending on the analyzed area, the value of the 
contact angle was between 40" and 90". Slightly lower contact angles were obsewed with 
ethyIene oxide in cornparison to electropolished controls discs. 
Table IV04 
The effect of sterilization processes on static contact angle and surface energy 
Sample Water contact Formiunide contact Y POIX y disp. Y 
angle (O) angle (O )  (d ynekm) (d ynekm) (d y nekm) 
EP 67 24 55 4 21.5 14.6 36.1 
S A  76 +17 
DH 12 27 '" 45 27 44.3 9.2 5 3 5  
DISCUSSION 
The prornising biocompatibility of NiTi dloy is attributed to the presence of a unifoxm 
and hornogeneous TiOz surface oxide layerI6. Indeed, in the presence of oxygen, titanium 
alloys are covered spontaneously by a T i 9  oxide layer, which promotes their good 
biocompatibility and their excellent resistance to corrosion processes. Moreover, the 
protective effects of this oxide film seem to be enhanced during implantation by the 
deposition of a calcium phosphate layer on the surface as reported by Dernri et al." and 
Hanawa et al.'' on titanium surface. As shown by our results, the electropolished NiTi 
alloys were covered by a - 4 nm thick titanium oxide layer, with a small arnount of nickel 
at the surface. We found that this oxide layer can be altered by sterilization process, 
which may induce changes in surface characteristics and thus modify the corrosion 
behavior and biocompatibility of the alloy. Despite of the Iack of data on the effects of 
sterilization professes on NiTi alloy, our results can be discussed by comparing our data 
to those obtained for Ti-based or other metdlic implants. 
First, AES results have shown an O/Ti ratio of about 2 for al1 samples, indicating a Ti02- 
like stoechiometry for the superficial oxide (Figure IV-4). This finding was confirmed by 
the feoture of the AES Tiinlv As presented in Table IV-'>. a relatively constant 
concentration of oxygen (-30%) and a variation in carbon concentration have k e n  
observed. This result suggested that the main surface contamination was cornposed of 
hydrocarbons. The random macroscopic discoloration on some ethylene oxide processed 
and stearn autoclaved surfaces obsewed in our samples have been reported also with 
these sterilization techniques on titanium surfaces9. This characteristic has been related to 
the increase of the oxide thickness and the surface contamination, which might explain 
the high heterogeneity demonstrated with AES, AFM and contact angle measurements on 
some processed surfaces. It must be mentioned that steam autoclave and ethylene oxide 
use similar sterilization conditions such as pressure and humidity and this may explain 
some of the similarities in results with these two techniques. Surface contamination, such 
as Cl, Fe, Na, and Ca, detected by AES anaiyses as well as the discoloration on some 
sarnples resulting in from residues left on the surface after water condensation, 
highlighted the need for pure steam for such sterilization treatments. In a recent in vitro 
study, Vezeau et al. ernphasized the need for a well-controlled and clean surface before 
implantationg. They have shown that the level of contamination increased with the 
number of exposure cycles by both autoclave and ethylene oxide, which decreased the in 
vitro level of ceIl attachment and spreading of murine fibroblasts. 
As reported by many authors, inorganic c~ntaminants '~  and smoother surfaces 21.22 ,, 
expected to decrease the surface energy of metallic surfaces. This could explain relatively 
high contact angles (sometimes greater than WO) for heterogeneous surfaces produced by 
steam autoclaving. Because of the high polatity of the Ti-O bond of the oxide layer, NiTi 
alloys are expected to present a hydrophilic surface". Our results showed that plasma 
sterilization increased the polar components of the surface energy in comparison to 
electropolishing, which might indicate a low level of contamination on the TiOî surface 
layer treated by plasma sterilization. The increase of surface wettabiIity with plasma- 
based techniques and, in a lesser extent, with peracetic acid and heat-treated sarnples 
suggested that these treatments were able to produce more hydrophilic surfaces. Such an 
74.2526 increase could have a beneficial effect on the biocompatibility of sterilized devices' 
Indeed, surface energy is one of the properties that influence the adhesion of cells and 
bacteria. 
In addition to the role of wettability on the biocompatibility behavior of implants, many 
authors have studied the effect of surface topography on the tissue response. However, 
because of the wide range of surface tissue interaction, the suitable scale at  which 
surfaces should be characterized, remains uncertain. Studies have pointed out the 
dependency of biocompatibility on surface conditions in regard to implantation site. For 
example, it has been shown that smooth titanium surfaces interact better with soft tissue 
whereas rough surfaces were more suitable for tissue formation and implant integration in 
contact with the bone 27.28. For cardiovascular stenting applications. smooth surfaces are 
3930 required for a good haernocompatibility of such devices- - 
As a first step in sarnple preparation, mechanical polishing produced a plastically 
deformed top layer on the polycrystalline bulk material. AFM analyses of these samples 
revealed very smooth surfaces (Ra=3.1 nm), and no grain structures could be 
distinguished (data not shown)- The surface roughness increased to 5 nm for 
electropolished samples and sorne heterogeneity observed on AFM images suggested that 
the rernoval of the top layer was followed by the growth of an oxide from the underlying 
2131 grain of the polycrystalline bulk material . We found that the sterilization techniques 
were able to modify the roughness of NiTi alloys surfaces. Among d l  treatrnents, plasma- 
based sterilization processes seemed to induce less surface modification. The similarity 
between the electropoIished and plasma-processed surfaces was confirmed by AES 
studies which shared the relatively similar thickness of the surface oxide. This result 
suggested that the growth rate during the oxidation was very low. However, AFM showed 
a slight increase of the surface roughness for Sterrad-IOOS@ and PlazlyteB. increasing of 
the roughness indicated the darnaging effect of dry heating and autoclaving on NiTi 
surfaces. The presence of cracks and pits on steam autoclaved samples, similar to the 
rrindomly distributed pits on the surface of peracetic acid processed sarnpies might 
suggest a premature corrosion process initiated by the acidic pH of media. This may be a 
concem for long term biocornpatibility since corrosion resistmce is one of the greatest 
issues of metalIic biomaterids. Unless this visible feature, the peracetic acid processed 
surfaces were relatively smooth, simiIar to that of ethylene oxide treated samples and R, 
and Fd were close to values obtained for electropolished controls surfaces. However, 
when considering AFM data, one must be aware of the artifact effects of Si3Ns tips used 
in this study. Knowing that the pyramidal shape of tips can not followed sharper structure 
of the same dimension, the roughness of the surface is underestirnated due to the 
convolution of the tip with the real topography of the samples. 
The potential release of Ni from the surface following implantation is another important 
issue in biocompatibility of  NiTi alloys. The harmfbl effect of metailic Ni, reported by 
Berger-Gobet et d3' and Takeshita et al-" was described by a significantly lower 
percentage of bone in contact with NiTi in cornparison to materials such as Ti, Ni and Ti- 
6A1-4V. A homogeneous and pre-passivated TiOz surface, enhanced by electropolishing, 
limits the release of metallic ions from NiTi implant during passive dissolution. 
Moreover, it c m  prevent the oxide growth occumng during implantation, obsewed on 
titanium implantw, and by then the release of ~ i ' +  ions from NiTi alloys. Since the 
release of nickel from the biomatenal is expected to be controlled by the arnount of nickel 
in the outemost surface as well as the homogeneity and the thickness of the Ti02 film3', 
any modification in the NiTi surface needs to be characterized before implantation. in a 
recent study, Shabalovskaya et aL8 have shown the toxic effect of high amount of nickel 
on the surface on in vitro ceIl proliferation rate, due to the exposure of sample to an 
oxidative agent such as H202 but pointed out the obvious lack of data on the 
understanding of the effects of the nickel state on the tissue response. From our results, 
decontamination with an oxidant agent such as peracetic acid seemed to enhance also the 
diffusion of metal from the inner surface. The nickel concentration increased to 3%. 
Plasma-based treatments did not modify the chernical composition of the surface in 
cornparison to electropolishing, resulting in surface with very low amount of nickel 
(Figure 4). In contrat,  stearn autoclave, dry heat and ethylene oxide sterilization 
processes slightly enhanced the difhsion of nickel to the surface but had various effects 
on the diffusion of titanium. A recent study by Vichev et ai-, related the increasing effects 
of thermal treatments on the oxide layer of NiTi alloys to the thermal oxide growth in thin 
film similar to those observed by many authors with other metallic Moreover, 
they found the outermost layers of the alloy to be rich in nickel followed by a pure layer 
of TiOZ. Our results can be related to such phenornena, since we observed this nickel 
enriched superficial layer, even if the increase in oxide layer was not statistically 
significant. However, as a pretreatment, electropolishing tends to create a surface almost 
free of defects, and by the latter reduces the growth of thermal oxide when samples are 
subrnitted to heat-based sterilization processes37. Regarding these points, further studies 
are required for a bettcr understanding of the selective diffusion of metdlic ions during 
the oxide growth following preparative treatments as well as in vivo implantation. 
The diffusion of ions to the surface affected Ti/Ni ratio as an indication of changes in 
oxide layer surface. As shown in figure N-4, a lower TiNi ratio was calculated for steam 
autoclaved and ethylene oxide samples whereas plasma-based treated discs presented a 
value similar to electropoIished ones. The relatively high concentration of Ni observed 
with ethylene oxide, stearn autoclave and dry heat processed surfaces, related to the low 
Ti/Ni ratio, might indicate the presence of higher percentage of superficial interrnetallic 
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Figure IV-4: The variation of oxide layer thickness and O/Ti ratio for processed samples 
by various sterilization techniques 
Ratio TVNi 
Figure IV-5: Superficial nickel concentration and Ti/Ni ratio as a function of sterilization 
processes 
Figure IV-6: Changes of static contact angle versus sterilization processes for NiTi discs 
Table IV-5-a 
Comparative statistical analyses of static contact angle with water (O,& 
EP SA DH €0 PA PS PP 
EP * NS <.O5 NS <.O5 <.O5 <.O5 
SA NS * <.O5 <.O5 <.O5 <.O5 <.O5 
DH <.O5 <.O5 * <.O5 N S  <.O5 <.O5 
EO N S  COS COS * c 0 5  <.O5 <.O5 
PA <,O5 <.O5 <.O5 NS * <.O5 <.O5 
PS (-05 <.O5 <-O5 <.OS <.O5 * NS 
PP <.O5 <.O5 <.O5 <.O5 <.O5 <.O5 * 
Table IV-5-b 
Comparative statistical analyses of average roughness (R,) 
EP SA DH EO PA PS PP 
EP * <.OS <.O5 NS <.O5 <.O5 <.O5 
SA <.O5 * NS NS <.O5 NS NS 
DH <.O5 NS * NS <.O5 NS NS 
EO NS NS NS * NS NS NS 
PA NS <.O5 <.O5 NS * NS NS 
PS NS NS NS NS NS * NS 
PP NS NS NS NS NS NS * 
CONCLUSIONS 
In the last years, new low temperature sterilization techniques such as plasma-based and 
peracetic acid decontamination have k e n  empioyed, dong with the comrnon ethylene 
oxide, stearn autoclave and dry heat techniques in hospitals. However, there is an obvious 
lack of data on the effects of these sterilization processes on biomaterials in general, and 
on NiTi alloy specificaily. In this paper we discussed our results in regards to the 
limitation of these processes for the sterilization of NiTi alloy. 
Different sterilization processes have been cmied out on NiTi discs. The surface 
modifications were characterized by monitoring the surface chemical composition and 
oxide layer, the topography and the surface energy using AES, AFM and static contact 
angle measurements. Results were compared with works reported in literature on other 
metallic implant materiais. 
Obviously, al1 sterilized NiTi samples were covered by a passivating native oxide layer 
with various thickness, chemical elemental composition and roughness. We have shown 
that sterilization processes could modify the chemical surface of NiTi alloys and the 
amount of nickel on the surface. Among al1 sterilization treatments, plasma based 
sterilization had much less effect on the oxide layer thickness, roughness and morphology 
versus other techniques. Heat processes seem to be the rnost modifying for the surface 
topography of the alloy. Dry heated, steam autoclaved and ethylene oxide treated surfaces 
presented thicker oxide layers with slightty higher arnount of nickel in cornparison to 
controls. However, any techniques did not increase dramatically the roughness nor the 
amount of nickel on the surface of NiTi alloys. 
As a part of on going studies, work are carrying out to examine the corrosion resistance of 
sterilized NiTi alloys, and to relate the surface physico-chernical properties to the in vivo 
and in vitro response of sterilized samples. 
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ABSTRACT 
NiTi alloy derives its biocompatibility and its good corrosion resistance from a 
homogeneous oxide layer, mainly composed of TiOz, with very low concentration of 
nickel. in this paper, we described the corrosion behavior of NiTi alloys after mechanicd 
polishing, electropolishing and sterilization processes using cyclic polarization and atomic 
absorption. As a preparative surface treatment, electropolishing decreased the amount of 
nickel on the surface and remarkably improved the corrosion behavior of the dloy by 
increasing the mean breakdown potential value and the reproducibility of the results 
(0.99+.05 V/SCE vs 0.531.42)- Ethylene oxide and SterradB sterilization techniques did 
not modify the corrosion resistance of electropolished NiTi while stearn autoclave and, in 
a lesser extent. peracetic acid sterilization produced scattered breakdown potentiai. When 
comparing the corrosion resistance of common biomaterials, NiTi ranked between 3 16L 
stainless steel and Ti6Al4V even after steri tization. Electropolished NiTi and 3 16L 
stainless steel alloys released similar arnount of nickel after a few days of immersion in 
Hank's solution. Measurements by atomic absorption have shown that the amount of 
released nickel from passive dissoiution was below the expected toxic level in the human 
body. AES analyses indicated surface contamination by Ca and P on NiTi during 
immersion but no significant modifications in oxide thickness was observed. 
Keywords: NiTi alloy, stents, electropolishing, sterilization techniques, corrosion 
behavior, ions release 
INTRODUCTION 
Nitinol has been investigated as an implant material since the beginning of the 80's. Its 
unique mechanical properties, namely thermal shape memory, superelasticity dong with 
irs good biocompatibility and corrosion resistance account for the alloy many applications 
in the biomedicd field.' In the last years, one of the most popular application of NiTi 
alloy has been in the vascular field. Indeed, the thermoelastic properties of NiTi allow the 
design of new self-expanding stents for peripheral and coronary revascularisation 
interventions. In addition to its easier and more uniform deployment, NiTi has been 
reported to have a beneficial effect on haemocompatibility and neointimal formation 
associated to stent implantation."" 
The biocompatibility of a rnetallic implant is strongly related to its resistance to corrosion 
processes. Many studies have reported that metallic implant alloys ions cm be released in 
the body due to these processes. Since released metallic ions such as nickel may promote 
toxic, allergic and potentially carcinogenic effects. specific concems have been raised 
relative to the corrosion behavior of nickel containing dloys such as NiTi and stainless 
steel. Bass et al- have reported conversion cases of nickel-nonsensitive subjects into 
nickel-sensitive subjects following the use of nickel-titaniurn arch-wires.' Similar nickel 
sensitivity reactions have been reported with stainless steel plates.6 In addition, a subtoxic 
amount of metallic ions has been reported to affect the release of cytokines, which may be 
a concern for specific applications such as cardiovascular stents.'.* Corrosion reactions 
susceptible to occur with clinical use of metallic implants are numerous and cm lead to 
different rates of ionic release: from low rates during passive dissolution to high rates 
when the breakdown of the protective oxide film occurs. Thus, the major risk associated 
with metallic implants is the breakdown of the passive film, taking place due to the 
aggressiveness of the physiologicd fluids and/or upon mechanicd phenornenon such as 
wear and frettinge9 This breakdown induces accelerated corrosion rates, leading to a high 
amount of ion dissolution in the body. Still, passive dissolution always arises during 
clinical use and results in the release of small but consistent arnount of metallic ions in the 
body. 
Along with the prornising results on the biocompatibility of NiTi alloy reported b y  many 
authors, severd in vitro evduations of corrosion properties of the dloy has been 
performed. '*12 NiTi alloy derives its good corrosion behavior from a homogeneous 
oxide layer, mainly Ti02 which spontaneously covers the surface of NiTi dloy in 
presence of oxygen. This passive surface layer, similar to those observed on  titanium- 
based alloys, enhance NiTi high stability in most corrosive environments. Since the 
corrosion behavior is directly related to the surface properties, a well-controlled and 
reproducible surface is required ptior to implantation. Ln a previous work, we have shown 
that electropolishing as a preparative treatment improves the corrosion resistance of NiTi 
stents." Electropolishing removes the native oxide layer and induces the formation of a 
more uniform one.') These results were in accordance with those of Trigwell et aL. which 
demonstrated that electropolishing decreased both the amount of nickel on the surface of 
the alloy, as well as the corrosion current, therefore increasing NiTi biocompatibilityl". 
Nevertheless, sterilization processes, as the final step in using any biomaterials in contact 
with the human body, have been shown to affect both surface and corrosion 
resistance" of metallic devices. Shabalovskaya has previously reported the effects of 
some sterilization professes on ~ i ~ i . "  Cornmon sterilization processes include heat- 
based methods, chemical sterilization with agent such as ethylene oxide or liquid 
peracetic acid, and novel plasma - chemical phases sterilization techniques such as 
stemad@ systern. 
The purpose of this work was to evaiuate some of the corrosion processes that may occur 
on NiTi rnetailic devices, namely breakdown potential, repassivation and passive 
dissolution, and to detennine whether surface processing such as electropolishing and 
sterilization may affect their behavior. To assess the effect of electropolishing on the 
surface properties of NiTi alloy as well as on its corrosion behavior, tests were performed 
on NiTi discs mechanically polished prior to electropolishing. The topography and 
chemical composition of electropolished NiTi samples were analyzed by Atomic Force 
Microscopy ( M M )  and Auger Electron Spectroscopy (AES) and compared to 
mechanically polished specimens. The corrosion behavior was determined by cyclic 
polarization assays in physiological solution, followed by atornic absorption analysis to 
evaluate the ion release and surface characterization with AES and Scanning Electron 
Microscopy (SEM). 
MATERIALS 
Nearly equi-atomic NiTi alloy was used for this study (Table N-6). Twelve mm diameter 
discs were provided by Cordis Corporation - Nitinol Devices & Components (Fremont, 
CA). Al1 discs were first mechanically polished through a series of silicon carbide papers 
up to a 600-grit surface finish and then mirror-like finished using a 1-pm diamond paste. 
The NiTi discs were then divided in 6 different groups and processed as following: 
mechanically polished (MP), MP and then electropolished (EP), EP and sterilized by 
ethylene oxide (Steri Vac SXL, one cycle) (EO), EP and s t e m  autoclaved (Amsco 3043, 
one cycle) (SA), EP and sterilized with peracetic acid (Steris 1, one cycle) (PA), and EP 
and sterilized by hydrogen peroxide plasma (stemad@- IOOS, one cycle) (PS). 
Mechanically polished stainless steel (3 l6L) and titanium alloy (Ti6A14V) discs were 
used as references. 
To study the dissolution rate of nickel and chromium, NiTi and 3 16L stainless steet stents 
were used (Cordis Corporation - Nitinol Devices & Components, Fremont, CA). The 
stents were 30 mm long electropolished slotted-tube devices with a mean surface area of 
3.4 cmZ. Before the test, they were cleaned in soapy water, rinsed with methanol and air- 
dried. 
TABLE IV-6 
Composition of tested materials (wt%). 
Ni Ti Al V Cr C M b  Fe 
NiTi 55.8 balance - - - - - 
3 16L 12-14 - - 17-20 < 0.03 2-4 balance 
Ti6A14V balance -6 -4 - - - 
METHODS 
Atomic Force Microscopy ( A M )  
A Topometrix TMX 2010 AFM (Santa Clara, CA) was used to image the topography of 
the samples. Areas of 50 pm x 50 pm were scanned with Si3N4 tips. MP and EP samples 
(n=3 for each groups) were analyzed at four random locations in contact (repulsive) mode. 
Roughness analyses were perforrned to deterrnine the average Roughness (R,). 
Auger Electron Spectroscopy 
Auger Electron Spectroscopy analyses were perfomed using a JAMP-30 Auger system 
(JEOL, Tokyo, Japan) in derivative mode at 10 keV with an electron bearn current of 0.5 
PA. Depth profiles (0-500 nm) were measured by combining AES spectra analyses and 
ion sputter etching. The oxide layer (in units of times) was estimated by measuring the 
width of the peak-to-peak oxygen signal at one half of its maximum value. The thickness 
in terms of sputtering time was converted to depth units in nanometers using the 
sputtering rate calibrated for SiO2. Relative concentrations (in atomic percentage) of the 
detected elemen ts were calculated from their peak-to-peak values in di fferential AES 
spectra. The correction of these vdues with tabulated elernental sensitivity factors19 and 
experimental measurernents from AES spectra of the bulk material was also performed. 
Potentiodynamic tests: 
Cyclic polarization assays were undertaken in Hank's physiologicai solution on a 
corn pu ter-controlled potentiostat (EG&G Princeton Applied Research, mode1 273). The 
electrolyte solution was of the following composition: 8 g/L NaCl, 0.4 g/L  KCI, 0.35 g/L  
NaHC03, 0.006 g L  KH2P04, 0.0475 g /L  Na2HP04, 1 g/L glucose, 3.57 g/L HEPES. 
During the assays, the electrolyte was deaerated by bubbling with nitrogen gas and 
maintained at a constant temperature of 40°C. A standard three-electrode system was 
used: a platinum grid as counter electrode and a saturated calomel electrode (SCE) as a 
re ference (al1 potentials are expressed wi th respect to this electrode). 
The measurements were carried out after 60 min immersion in the electrolyte solution 
while the open circuit potential (ocp) was recorded. The potential scan was started at a 
250 mV more cathodic potential than the ocp, increasing towrird the anodic values at a 
constant rate of 0.17 mV/min up to 1400 mV/SCE and then ri reverse scan was carried out 
toward the cathodic value. 
The corrosion behavior of the discs was characterized by the breakdown potential, EB and 
protection potentiai, 5. The difference between the breakdown and protection potential is 
related to the pitting corrosion resistance of the material. The lower the difference, the 
more corrosion resistant the material is. The corrosion current density, b, measured by 
using Tafel extrapolation was related to the corrosion rate (AsTM-G 102-89)". The 
corrosion current was estimated by extrapolating the linear portions of the 
potentiodynamic curve near the rest potential. From these values, the Mass loss Rates 
(MR) were calculated appl ying Faraday's law. 
Ion Release Analyses 
Electropolished NiTi and stainless steel stents were used to characterize Ni and Cr  ion 
release in Hank' s physiologicai solution. The specimens were immersed and gently 
agitated in 4 0  mL Hank's solution maintained at 38°C. After specific penods of time 
(day=l, 3, 9, 17), the solution was collected and stored prior to anaiysis. The flasks were 
then refilled with fresh Hank's solution to avoid saturation effects during the assays and 
cornpared with the reference. Analysis of the ions released in the soh t ion  was performed 
using a HGA-500 graphite furnace atomic absorption (Perkin-Elmer, Oak Brook, IL). The 
Ni and Cr resolutions were respectively 0.5 pglL and 0.2 pg/L 
Resu 1 ts were andyzed using Student-T-test and p c  0.05 was considered as statistically 
significant. 
RESULTS 
Effect of electropoIishing on surface characteristics and corrosion behavior 
AFM analyses revealed that eIectropoIished disc surfaces were similar in roughness to 
mechanically polished (Ra-8 nm for EP group vs. 6 nm for MP group). Nevertheless, the 
topography of each group appeared different on AFM pictures (Fig. N-7). In general, the 
mechanically polished sample surfaces were smooth but eroded while electropolished 
specimens surfaces were more uniform. Using AES, we were able to  investigate the 
surface chemistry of NiTi and stainless steel alloys. Spectra analyses indicated the 
composition of the NiTi surfaces, i.e. mainly titanium (- 418 eV), nickel (- 848 eV), and 
oxygen (- 5 10 eV). The main surface contamination was carbon (- 272 eV). As shown in 
figure IV-8, the arnount of titanium and nickel on the surface was significantly modified 
by eiectropoIishing in cornparison to mechanical polishing (p< 0.05). Indeed, the nickel 
concentration decreased from 1 1 -5% to 1 % after electropolishing while the superficial 
ratio of titanium versus nickel increased from 0.9 for controls to 15. The typical AES 
depth profile indicated similar oxide layer thickness (- 4 nm) for electropolished and 
mechanically polished sarnples. However, electropolished NiTi surfaces were found to be 
enriched in titanium at the first mono layer of the surface. Analyses of electropolished 
stainless steel reveaied that the surface was covered by a chrornium and iron rich oxide 
layer, with srnail amount of nickel. While iron concentration steadily increased until a 
constant value, the amount of chrornium was maximum in the most outer iayer of the 
surface and decreased to a minimum corresponding to a maximum concentration of 
nickel. The oxide thickness averaged 2 nm. 
Figure IV-7. Typical AFM images of mechanically polished and electropolished NiTi 
discs. 
Figure EV-9. presents the cyclic polarization curves for mechanically polished (MP) and 
electropolished (EP) NiTi specimens, stainless steel and Ti6A14V. These curves represent 
the lowest Es recorded for each alloy. The corrosion parameters extracted from al1 the 
corrosion assays are sumrnarized in the table II. The EP NiTi samples(n= 8) presented 
breakdown potentials in the range of 1 V/SCE, which is significantly higher than the wide 
range results obtained for the MP (between 0.1 to 0.9 V/SCE). On EP NiTi sarnples, no 
trace of localized corrosion was observed. Hence, it was difficult to define the protection 
potential for EP samples. The protection potential averaged around -0.25 VISCE for MP 
NiTi specirnens. The corrosion current was decreased by electropolishing (0.68 nA) in 
cornparison to the mechanically polished discs (1 8.12 nA). The estimated Mass loss Rates 
(MR) were reduced from 1 14 mg/m2d to 4.3 rng/rn2d. 
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Figure IV-8. Typical AES depth profile of mechanically polished NiTi (MP), 
electropolished NiTi (EP NiTi), etectropolished NiTi after immersion in Hank's solution 
for 2 1 days at 38°C (Lm. EP NiTi), and electropolished stainless steel. 
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Figure IV-9. Cyclic polarization curves in Hank's solution of electropolished NiTi discs 
in cornparison to that of mechanically polished NiTi, stainless steel (3 16L) and titanium 
alloy (Ti6A14V). 
The titanium alloy (n= 3) (Ti6A14V) did not breakdown in the applied potential range, 
indicating a breakdown potential superior to 1 -4 mV (Fig. IV-9). S tainless steel (3 16L) 
polarization curves clearly indicated a breakdown potential near 0.4 VISCE (n= 3) and a 
repassivation potential in the range of -0.300 V/SCE. 
E ffect of sterilization processes on electropolished NiTi 
Figure IV- 1 O. presents the cyclic polarization curves for electropolished NiTi (EP), and 
sterilized NiTi (SA, EO, PST PA, n= 5). Again, each curve represents the lowest pitting 
potential recorded for each group. Among the investigated sterilization techniques, 
ethylene oxide and SterradB did not modify the corrosion properties of the alloy based on 
cyclic polarization (1 -07 I 0.04 V/SCE for EO and 1.02 + 0.04 V/SCE for PS vs 0.99 I 
0.05 V/SCE for EP NiTi). Specimens sterilized by stearn autoclave (0.86M.2 V/SCE) and 
in a lesser extent those processed by peracetic acid (0.93 I 0.13 V/SCE) presented 
scattered values of breakdown potential and localized corrosion that was confirmed by 
visuai observation on some sarnples (2 for SA, one for PA). Stili, there was no significant 
difference between both SA and PA and the EP NiTi groups (p> 0.05). Based on the 
corrosion current, estimation of the corrosion rate was performed for al1 samples (ASTM- 
G102-89). No significant differences were detected arnong sterilized surfaces. The 
estirnated avenged corrosion rate was - 6- 12 . IO*' pg/cm2/s. 
TABLE IV-7 
Breakdown potential (EB) and repassivation potential (5) from cyclic polarization assays 
in hank's solution. 
-1 2 -1 0 -8 -6 -4 -2 
Current Oensity (log Akrn2) 
Figure IV-10. Cyclic polarization curves in Hank's solution of sterilized NiTi discs in 
comparison to that of electropolished NiTi (EP NiTi). 
Ions release analyses 
The negative control (pure Hank's solution) contained 0.5 pg/L of nickel and 0.2 pg/L 
chrome. The ionic release rates from each group are presented in Figure N-11 
(cumuIative and differential concentrations). It is important to note that the measured rate 
is a mean value averaged for 24h of immersion and that we oniy measured the release of 
nickel and chromium. Stainless steel presented an initial release of chrome (0.8 1 0 - ~  
pg/cm2/s) but the rate fell under the detection limit after 3 days. The dissolution rate was 
well correlated for nickel with a logarithrnic rule (8 - 0.9) for both electropolished NiTi 
and stainless steel. 
The SEM inspection of the stents after 21 days of immersion in Hank's solution at 38 OC 
did not show the presence of corrosion such as pitting. Prior to immersion, EP NiTi AES 
spectra indicated that the main surface composition was oxygen and titanium with a small 
amount of carbon as contaminant- After immersion, in addition to oxygen and titanium, 
small concentrations of phosphorus and calcium were detected on the surface. The AES 
depth profile indicated that these contaminants were only on the outer layer of the surface 
(Fig. IV-8). The oxide thickness averaged 4 nm prior and after immersion in Hank's 
solution. 
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Figure IV-Il. Determination of nickel ions release rate from electropolished NiTi and 
stainless steel stents in Hank's solution as a function of time of immersion as measured by 
Atomic absorption. 
Figure IV-12. Breakdown potential from cyclic polarization assays in Hank's solution. 
Data represent mean value I standard deviation; * significant vs. StainIess steel, + 
significant vs. Ti6A14V (pc  0.05) 
DISCUSSION 
The aim of this study was to characterite the effect of electropolishing as a final surface 
treatment for NiTi alloy on surface properties and corrosion behavior, and to assess the 
effect of sterilization techniques after such treatment. When considering our results, it is 
important keep in mind that toxicity and elimination kinetics of corrosion-reIeased ions 
are highly dependent on numerous factors such as the chemical nature, concentration and 
71 77 
oxidation state.- '-- Hence, it is very difficult to predict the potential toxic and allergic 
effects of metallic alloys from in vitro experiments, even though they have k e n  widely 
studied, particularly for orthopedic or  dental ailoys containing nickel, chromium, cobalt, 
etc. 
Surface characterization has shown that electropolishing can modify the surface chemical 
composition, the topography and the resistance to corrosion processes of mechanicdly 
polished NiTi alloy. NiTi alloy tends to be naturally covered by a protective T i02  layer 
simiiar to that observed on titanium alloys. Electropolishing removed the surface oxide 
layer plastical1 y deformed on the polycrystalline bulk material during polishing and 
prornoted the growth of a new one almost free of n i c k e ~ . ' ~ . ~  This titaniurn rich oxide 
layer is at the origin of the improvernent in corrosion resistance observed in our study for 
EP NiTi. Indeed, surface characteristics play a key-role in the corrosion resistance of 
met al 1 ic implant. The contradictory results for mec hanically polis hed sarnples reported by 
many authors are in agreement with the wide variability of corrosion resistance obtained 
for Our mechanicdly polished samples. These results can be attributed to the variability of 
the protective oxide layer on NiTi where grain boundaries, defects and surface stress act 
'4.25 as initiator sites for localized corrosion.' By opposition to the mechanicdly polished 
samples who presented scattered breakdown potential, electropolished samples tended 
towards higher and reproducible breakdown potentials values (0.99 -+ 0.05 V/SCE). In 
addition, despite increasing clinicd experience with NiTi implants, there is no evidences 
of in vivo breakdown of the passive film during its implantation. 
The random localized corrosion during cyclic polarization observed on some sterilized 
samples may be due to weakening of the protective oxide layer. The sterilization by steam 
autoclave or peracetic acid may have created some surface defects leading to localized 
corrosion. Our previous study has shown that such sterilization processes are able to 
modify the surface topography, energy, and in a lesser extent, chernical composition of 
NiTi a l l ~ y . ' ~  Despite the use of boiler water additives to decrease the corrosive nature of 
steam, corrosion phenornena were previously reported on stainless steel after such 
sterilization techniques? However, other parameters, mainly unappropriate processing or  
manipulation of the samples during and after sterilization cannot be excluded. The limited 
number of tested specimen (n= 5) did not allow us to conclude definitively o n  these 
results. Still, when compared with common rnetallic biomaterials, EP NiTi alloy ranked 
between stainless steel (3 16L) and titanium alloy (Ti6A14V) sterilized or not. It is likely 
that electropolishing may reduce the effects of sterilization processes on both surface 
properties and corrosion resistance. Similar result has been reported on passivated 
unalloyed titaniurn by Kilpadi et al." Based on polarization curves of darnaged specimens 
(SA and PA samples), the repassivation potential of NiTi alloy was estimated to be about 
-0.250 V/SCE, which is in accordance with previously reported data." Up to date, only 
the repassivation potential of the alloy has been charactenzed" and îurther studies are 
required to detemine the kinetics of the processes. 
The potential release of nickel from the surface dunng passive dissolution is another 
important concem in biocompatibility of NiTi dloy. Again, the low nickel dissolution rate 
from EP NiTi demonstrated the protective effect of the titanium rich oxide layer enhanced 
by electropolishing. On the other hand. stainless steel surface was essentially covered by a 
chromium and iron tich oxide Iayer, and only small amount of nickel was observed with 
AES analysis in the outermost iayer of the surfa~e.'~ Low chromium ion release was 
initially detected for stainless steel specimens. As illustrated in the differential curve (Fig. 
N- I l ) ,  EP NiTi alloy initially released higher arnount of nickel in comparison to EP 
3 16L. After less than 21 days, the nickel release tends to value below the detection limits 
for both NiTi and 316L. Since the amount of nickel in NiTi (-55%) is almost 4 times 
greater than in 3 16L (-13%). the nickel dissolution rates (3.08 10" pg/cm2/s for NiTi vs 
1.80 1 0 ' ~  pg/cm2/s for 3 16L) were not related to the amount of nickel in the bulk alloy. It 
is more likely to be modulated by the nickel arnount on the surface of each alloy. 
Furthemore, when compared with previous work on the dissolution of nickel from NiTi 
with V ~ ~ O U S  surface treatments, our results seemed to indicate superior resistance of EP 
NiTi to nickel dissolution in comparison to passivated ~ i ~ i . "  NiTi and stainless steel 
dissolution rates measured in our study are expected to be far under the cytotoxic or 
1 1.30 carcinogenic level reported for this ion. The average nickel dietary intake is about 
160-900 pg/day which is almost 1ûûû fold higher than the measured dissolution rates." 
Nevertheless, few amounts (- 1%) o f  nickel from food is adsorbed in the body.32 
However, nickel released in soft tissue from metallic implant is likely to  be bound to 
blood plasma protein such as albumin. transported, and only gradually excreted in urine o r  
processed rnetabolical~~.~'  Therefore. it can be assumed that nickel (and chromium) 
passive dissolution from electropolished stents is safe and will not lead to  systemic nor 
local adverse reactions. Stiil, local increase of the ionic concentration in the surrounding 
tissue of the prosthesis sfiould not be excluded for both NiTi and stainless steel especially 
as the rate of ionic release c m  be drarnatically increased by galvanic or rnechanically 
assisted corrosion of such passivating alloys. hdeed,  Wear, fretting o r  galvanic corrosion 
which may occur in demanding appiications such as orthopedics and dismpt the 
protective oxide film, significantly increases the risk of corrosion." 4 the particular case 
of endoluminal stents, specific concem should be raised on the conjoint use of 2 or more 
devices. Despite the recent report on low galvanic corrosion current in such case3'. 
fretting and galvanic corrosion are likely to occur, which may in turn increase the 
inflarnmatory response commonly associated to stent implantations.' 
Contradictory results have been reported on the growth of oxide surface layer in vitro as 
well as in vivo simultaneously to the passive d i s s o ~ u t i o n . ~ ~  Our study showed that 
immersion in Hank's solution for 21 days did not modify the thickness of oxide layer that 
averaged 4 nm prior to immersion. Even though the selective nickel dissolution dunng 
corrosion processes is expected to increase the Ti/Ni ratio on the surface, the small 
amount of nickel on EP NiTi which was at the Iimit of the detection level of AES 
analyses, did not allow us <O observe such phenornena. The low concentration of 
phosphoms and calcium detected on the Hank's immersed surfaces are common features 
for titanium alloy and NiTi in vitro as well as in vivo.1° AES depth profile indicated that 
these contarninants were only on the outer layer of the surface. Ln fact, Hanawa et al. have 
previously suggested that calcium phosphate films may contribute to the good 
biocompatibility of such rnetailic a 1 1 o ~ s . ~ ~  
CONCLUSIONS 
Due to their appealing mechanical properties, NiTi alloys have gained in popularity in the 
biomedical field. The very promising corrosion behavior of the alloy enhanced by 
electropolishing, i.e. high and reproducible breakdown potential dong with low 
dissolution rate in physiologicd solution, as shown in our study. promote its application 
as long-term implants. This study has shown that the improvement of the corrosion 
resistance is due to the modification of surface characteristics by the electropolishing 
process. Our AES and AFM studies pointed out that electropolishing creates a very 
homogeneous and smooth surface oxide layer almost free of nickel. Furthemore, 
electropolishing may protect the surface from other processing. As observed in our study, 
sterilization did not affect dversely the corrosion resistance of EP NiTi. Despite some 
changes in surface characteristics induced by sterilization that may weaken the passive 
film, the corrosion resistance of sterilized electropolished samples remained in the same 
range as electropolished samples and higher than stainless steel. 
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INTRODUCTION 
Based on promising reports from international randomized trials such as BENESTENT, 
vascular stent implantation has k e n  increasingly used - with more than 500,000 
implantations per year worldwide - and has become a procedure of choice in the treatment 
of atherosclerotic vascular diseasel,'. Since the first implantation in 1986, many devices, 
mostly balloon expandable stainless steel stents, have k e n  approved by regulatory 
agencies, namely FDA, HPB and CEE for both peripheral and coronary revascularization. 
In the early 90's, many snidies have reponed experimental temporary or permanent use of  
NiTi stents3". Due to the thermoelastic properties of the alloy, optimal deployment of 
NiTi self expanding stents can be easily achieved with high expansion ratio and less 
longitudinal shortening than most common stainless steel devices. In addition, their 
flexibility and radiopacity d o n g  with their good biocompatibility and resistance to 
corrosion have contributed to their increasing use in cardiovascular applications5.6~7. 
Despite its good biocompatibility, like dl metallic materials NiTi is prone to adsorption 
of plasma protein such as fibrinogen which is a potent promoter of platelet adhesions. In a 
recent study, Makkar et al. have shown that surface topography significmtly affects the 
thrombogenicity of NiTi stents, which may in tum have an effect on complications 
observed after implantation9. Indeed, platelets adhesion is the first ;tep of thrombus 
formation which may lead to acute and subacute thrombosis. Stent thrombosis still 
represents a major complication after stent implantation, especially for small vessels, 
thrombus containing lesions and bifurcation s<enosesiO. Moreover. through the release of 
growth factor by activated platelets, thrombus formation are expected to participate to the 
restenosis process initiation1 '. Thus, many strategies have been developed to reduce stents 
thrombogenicity such as improvemcnt of sudace characteristics or coating with 
pharmacological drugs and polymers 9.12.13. 
The measurement of  surface-adsorbed plasma proteins such as fibrinogen and of surface- 
adhering cells such as platelets in ex vivo arterioveneous shunt models have k e n  widely 
used to study the thrombogenicity of different materials and designsl". These studies 
suggest that many parameters are involved in the thrombogenicity of a stent. Arnong ail, 
the design seems to be very important". However, the nature, i.e. the chemicai 
composition of the alloy and the surface properties of the material, have a prominent 
effect on the thrombogenicity of a stent6? The cellular interactions between any 
biomaterial and blood are modulated by several parameters such as the chemical 
composition, the surface energy, topography, and potential. These factors are strongly 
related together, and it is very difficult to find out  which one has the strongest effect on 
the host plasma protein layer adhering on implants surface in contact with blood and thus, 
the cellular response. 
Sterilization has been demonstrated to modify the topography and the chemical properties 
of the surface as well as the biocornpatibility of metallic biomaterials such as ~ i ~ i " - ' ~ .  
Consequently, the effects of sterilization must be well characterized before using 
materials which will be in contact with blood. Conversely, depending on the flow 
condition, contradictory resuIts have been reported on the relative thrombogenicity of 
NiTi and stainless steel 6.19.20 . This is not surprising since thrombus formation in vivo is a 
dynamic phenornenon highly dependent on various parameters and among these the wall 
shear stress is of primary importance. On one hand, increasing blood flow increases the 
number of circulating platelets and thus enhances thrombus formation, and on the other 
hand, it also increases shearing force capable of fragrnenting thrombogenic rnaterial2'. 
The wall shear stresses tested in this study are representative of those encountered in vivo 
in medium size arteries through reproduction o f  coronary blood flow in properly sized 
AV shunt tubing. 
There is an obvious lack of data regardinb such interactions between flow conditions, 
surface properties and composition, especially for new biornaterials such as NiTi. The 
aim of this work was therefore to evaluate these points in an ex-vivo AV shunt porcine 
mode1 which w3s constituted with a multichannel perfusion chamber and under 
physiological ccnditions. First, the relative thrombogenicity of NiTi stents following 
various sterilization processes, namely steam autoclave, ethylene oxide, Stemad@ and 
liquid peracetic acid sterilization were compared. Second, a cornparison between 
thrombogenicity of NiTi and stainless steel stents of identical design was achieved under 
physiological flow conditions (wall shear rate of 228 and 456 sec-'). The chernical 
composition and the topography of NiTi and stainless steel stents were charactenzed 
using AES and SEM to achieve a better comprehension of these phenornena. 
The stents were 3 mm d ime te r  and 30 mm-long sIotted-tube geometry devices (Fig, IV- 
13) that were laser cut from NiTi tubing (Cordis Corporation - Nitinol Devices & 
Components, USA) to duplicate commercially available Palmaz stents design (P294M, 
J&J, Cordis Corporation, USA). They were processed, electropolished and cleaned 
according to standard process for metallic biomaterials (Table IV-8). The NiTi stents 
were divided in five groups (n= 7) and sterilized one cycle under clinical conditions by 
stearn autoclave (SA) (Amsco 3043), ethylene oxide (EO) (Steri Vac SXL), hydrogen 
peroxide plasma (PS) (SterradB- IOOS), and peracetic acid decontaminator (PA) (Steris T) 
or used as  control (EP). Non-stenlized NiTi stents and commercially available balloon 
expandable Palrnaz stents were cleaned in soapy water and rnethanol and used in the 
second part of the study (n= 10). 
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Figure IV-13: NiTi stent measuring 30 mm in length and 3 mm in diameter reproducing 
the design of the palmaz@ stents (I&J, Cordis Corporation, USA) 
Table IV-8: Characteristics of stainless steel and nitinol stents used in the study 
Geomeuy Metal-to Materials Treatrnents Surface composition 
surface area 
S taintess Laser - 810 Stainless steel Electropolishing Ti oxide with few 
steel cutted tube (316 L) and cleaning amount of nickel 
Nitinol Laser - 8% Nitinol Electropolishing Cr and Fe oxide with 
cutted tube (nickel:55.8 wt%) and cleaning few arnount of nickel 
METHODS 
Animal preparation 
Al1 procedures followed the Amencan Heart Association Guidelines for Animal Research 
and were approved by the animal ethic committee of the Montreal Heart Institute. 
Experiments were performed using 10 pigs weighing 25 I 5 kg. Anirnals were sedated by 
an intramuscular injection of 20 mgKg ketamine (Rogarsetic, Rogar/STB Inc, Montréal, 
Canada ) m d  2 mg/Kg azaperone (Stresnil, Janssen Pharmaceuticals, Mississauga, 
Ontario, Canada). Anaesthesia was maintained with 050.75% halothane (Fluothane, 
Ayerst, Montreal, Quebec, Canada) following endotracheai intubation. The left fernoral 
artery and the right femoral vein were canulated to estabtish an extracorporeal circuit. 
Anenal pressure and ECG were monitored continuously during the experiment. Animals 
were administrated 50 UKg of heparin initially and additional 25 U/kg prior to each 
perfusion to reach an Activated Clotting Time (ACT) of 200 I 30 sec (HemochronB, 
rrc, USA). 
Isolation and labeling 
Using the method described by Mehri et al., platelets were isolated and radio-labeled with 
~hrornium-51" fslcr, Merck Frosst Canada hc., Montréal, Canada). An autologous 
blood sample of 120 rnL was collected 3 hours before the beginning of the expriment 
and anticoagulated with acid-citrate-dextrose (ACD). The sample was then centrifuged at 
low speed to obtain a platelet-rich plasma. This platelet suspension was washed, 
etiminated from contaminated red blood cells by a Iow-speed centrifugation. The 
suspension was then incubated with * ' ~ r  for 30 min before k ing  resuspended and 
reinjected into the animal 1 hour pnor to the experimentation. The quantification of 
fibrinogen deposition was achieved with '"Lhurnan fibrinogen (Amersham International 
plc. Buckinghamshire, England) injected one hour before the experiment (- 10 pCi). 
Stents insertion 
Prior to each perfusion, stents were inserted manually in Silastic@ tubes (Medical grade, 
Dow Corning, USA) using talc free surgical gloves and a sterile filament as a positioning 
device. The tubes were 1/8 inch in interna1 diarneter (ID) and 9 cm long. A deflated 3.0 
mm x 20 mm semi-compliant coronary angioplasty balloon catheter was then inserted in 
stented tubes and inflated at 12 atm for 18 sec to optimize stent deployment. Even though 
nitinol stents are self-expanding devices and do not require balloon expansion for 
deployrnent, they were implanted using the same method as for stainless steel stents to 
avoid differences in manipulation of each devices. 
Extracorporeal AV Shunt 
The extracorporeal AV shunt was composed of a silicon tubing circuit connecting the left 
femord artery to the perfbsion channels and retuming to the right femoral vein (Fig. IV- 
14). The main extracorporeal AV shunt was separated in 4 (effects of sterilization 
processes on NiTi) or 2 (effects of shear rate on NiTi versus stainless steel) parallel 
channels systems in the perfusion chamber and linked to 4 (or 2) silastic tubes (3.1 mm in 
diarneter, 9 cm length) in which the tested stents were inserted. The blood flow was 
maintained by a roller pump (Easy-load, Cole Pamer Inst. Co. USA) at a stable rate of 
either 40 or 80 rnL per minute in the tubing containing the stents. n i e  perfusion chamber 
was placed in a water bath maintained at 37 + 1 OC. 
1 7 1  Roller pump 
Perfusion chamber 
I rnaintained at 37 i 1 OC 
Figure IV-14: Schematic representation of the ex vivo AV shunt model: an 
extracorporeal circulation is carried out between the left femoral artery and the right 
femoral vein. 
One hour after reinjection of the labeled platelets, the stents were mounted in each 
channel of the circuit perhision chambers and the circuit was then nnsed for 60 sec using 
saline solution. Subsequently, blood was then allowed to circulate in the circuit for 15 
min at a wall shear rate of either 228 sec-' or 456 sec-', corresponding to 40 and 80 
mumin in 3.1 mm W tubes. At the end of the perfusion, saline solution was used to wash 
off unattached cells and blood from the stents and the perfusion circuit. Tubing segments 
containing the stents were then removed and cut at both distal and proximal ends. A 
segment of 1.5 cm in each proximal tube was then cut and used as a negative control. 
These tubing samples were fixed in 1.5% glutaraldehyde solution and kept at room 
temperature until quantification- The extracorporeal circuit was washed again with saline 
and a new series of stents was tested using the sarne procedure. At the end of the daily 
experiment. the amount of ' ' ~ r  -platelet deposition and '%fibrinogen adsorption was 
measured for each tubing segments containing or not a stent using a Minaxi 5000 gamma 
counter (Packard Instruments Co.). Student-T tests were used to determine the statistical 
significance of results. 
Auger Electron Spectroscopy (AES) 
AES malyses of the stents (n= 2) pnor to ex vivo testing were perforrned by a JAMP-30 
Auger system (JEOL, Japan) in derivative mode at 10 keV with an electron beam current 
of 0.5 pA. AES survey spectra (50-1500 eV) were recorded from at least three different 
locations on the samples. Depth profiles (0-500 nm) were measured by combining AES 
spectra analyses and ion sputter etching. 
RESULTS 
Surface analyses of electropolished NiTi stents 
Using AES, we investigated the surface chernistry of electropolished NiTi and stainless 
steel stents. Spectra analyses, presented in Figure 3-a illustrate the average composition of 
the NiTi stents surface, i-e. titanium (-418 eV), nickel (-848 eV), and oxygen (-510 eV). 
The main surface contamination wrts carbon (-272 eV). The arnount of titanium and 
nickel on the surface of NiTi stents was 15% and less than 1 % respectively (Table iV-8). 
AES depth profile indicated that the oxide layer thickness averaged 4 nm for 
electropolished NiTi. Conversely, stainless steel stents were covered by a chromium and 
iron oxide layer with an average thickness of 2 nm (Fig. IV-15). Scanning Electron 
Microscopy of the stents prior to ex vivo testing did not reveai any differences in surface 
topography. 
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Figure IV-15. Depth profile for electropolished NiTi (left) and stainless steel (right) 
stents 
Effect of sterilization on thrombogenicity of electropolished NiTi stents 
The effect of sterilization processes on fibrinogen adsorption and platelet deposition at a 
wall shear rate of 228 sec-' are presented in Figure IV-16. The fibrinogen deposition 
averaged 7 1.6 r 56 cprnlstent for electropolished NiTi stents (n= 10). Steam autoclave- 
and s terrada- sterilized stents (n= 7) presented fibrinogen deposition values sirnilar to 
that of electropolished. There was a statistically nonsignificant trend to lower fibrinogen 
adsorption for the ethylene oxide (23.1 t 13.9 cpmlstent, n= 7) and peracetic acid ( 18.9 * 
13.5 cpmktent. n= 6) processed stents in cornparison to electropolished stents (p> 0.05). 
The platelet adhesion pattern was similar to that of fibrin(ogen) deposition. The  mean of 
plateiet adhesion was 300 I 226x10~ plateletslstent for electropolished group, and no 
statistically significant difference was observed with sterilized NiTi stents (p> 0.05) 
despite trend for EO and PA groups toward decreasing platelets adhesion. 
I Platelet adhesion 
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Figure IV-16. Effect of sterilization processes on the '%fibnnogen adsorption and %- 
platelet adhesion on electropolished NiTi stents after 15 min of perfusion. 
Effect of blood now on platelets adhesion of electropolished NiTi stents in 
comparison to stainless steel 
The platelet adhesion was dramatically affected by blood flow for stainless steel stents as 
measured in our ex vivo rnodel. At a wall shear rate of 228 sec-', no significant difference 
on the amount of S'~r-labelled platelets adhesion on stainless steel (159 & 86x10~ 
platelets/stent, n= 5) and NiTi stents (103 I 90x10~ platelets/stent, n= 5) was measured. 
As shown in figures IV- 17,18 at a wall shear rate of 456 sec-'. NiTi stents presented 
significantly less adhered platelets than stainless steel (298 t 25% 106 plateletshtent, n= 9 
for NiTi vs 1037 * 280x10~ platelets/stent, n= 9 for stainless steel, p= 0.0035). Despite an 
increase in the arnount of adhered platelets on NiTi stents, there were no significant 
differences between 228 sec" and 456 sec'' (p> 0.05). However, platelets adhesion on 
stainless steel stents was dramatically blood flow- dependent since an increase in the 
shear rate significantly increases the adhesion during the perfusion (p= 0.0002, Fig. 7). 
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Figure IV-17. Cornparison between the arnount of platelets adhesion for each perfusion 
(n= 9) at a wall shear rate of 456 sec" for NiTi stents and stainless steel stents (the dotted 
line indicates the mean value) 
NiTi Stainless steel 
Figure IV-18. Effect of the shear rate on the adhesion of  latelet tel et on NiTi stents, 
stainless steel stents and control silastic tubes after 15 min of perfusion. 
Morphological analyses of the stents p s t  perfusion 
Macroscopic observation of the stents confirmed these differences since NiTi stents 
presented only few amount of white ancüor red thrombus principdly located at the stmt 
intersections whereas stainlcss steel stents showed clearly more thrombus. 
DISCUSSION 
The aim of this study was to detemine the effect of surface modifications induced by 
sterilization techniques on the thrombogenicity of NiTi alloy. In addition, it aimed to 
compare the relative thrombogenicity of NiTi and stainless steel stents of same design 
under wall shear rates in the range to those encountered in vivoz3. From Our ex vivo study, 
the sterilization did not induce significant modifications in the thrornbogenicity of NiTi 
stents. Arnong tested sterilization techniques, s t e m d a  and steam autoclave did not affect 
the thrombogenicity of electropolished NiTi stents. Peracetic acid and ethylene oxide 
techniques tends to slightly decrease the NiTi stents thrombogenicity as indicated by the 
lower rnean fibrinogen adsorption and platelets adhesion on the EO and PA processed 
stents. Although these modifications rernained under statisticai signification vaiue (p> 
0.05), it can not be excluded that a more powerfui protocol with more samples would 
ccncluded on significant differences. Still, it can be expected that sterilization and the 
resulting surface modifications would not drarnatically modify the thrombogenicity of 
NiTi stents, Previous works have shown that both EO and PA techniques have induced 
relatively high surface energy and smoother surfaces that might explain the trend to lower 
thrombogenicity". Indeed, thrombus formation is a dynamic process which involves 
many parameters. This process is initiated by adsorption of plasma-protein such as 
fibrinogen which in turn leads to the deposition of platelets. The  formation of a 
irreversible thrombus is related to the denaturation of adsorbed fibrinogen into fibrin 
monorner and fibrinopeptides and activation of platelets".'s. Many studies have 
26.27 investigated the effects of surface properties of metallic devices in contact with blood . 
It is well known that the surface energy have a strong influence on the  surface-adsorbed 
plasma proteins and therefore on the surface-adhering cells such as platelets. Moreover, 
Hehrlein et al. suggested that the topography was the most important factor for coated 
stainless steel stents". In addition, stents design was reported to influence thrombus 
fomiati~n'~.  Some studies have reported significant differences in the thrombogenicity of 
commercially available stents such as balloon expandable Palmaz stents and self 
expandable Wallstents which have different design (slotted tube vs mesh) and 
composition (stainless steel vs cobalt alloy with platinium core)16. Besides design and 
surface chemistry, the optimal deployment of the device to minimïze disturbances in local 
rheology is also of primary importance in reducing mural thrombus formation and thus, 
decreasing the rate of acute and subacutz thrombogenic occlusion30. However, high 
pressure deployment used to achieve optimal deployment may increase vesse1 media and 
intima trauma, and as a consequence, increases the risk of restenosis. Due to their 
superelastic structure, self expanding NiTi stents can theorically be deployed without 
bdloon inflation. However, specific atherosclerotic vessels rnay require adjunctive 
bdloon post-deployment to assure efficient dilatation of calcified plaques. When 
considering the numerous specificity's of endoluminal stents, it is very difficult to 
determine which one of their characteristics influence more the thrombogenicity of the 
device after implantation. 
Based on the above, non-sterilized NiTi and stainless steel stents of sarne design were 
used to characterize the relative thrombogenicity of both materials. From our results. the 
statistically significant difference between NiTi and stainIess steel in terms of platelet 
adhesion along with macroscopic observations of the stents after perfusion indicate that 
stainless steel stents induced more thrombus formation, especially at a wall shear rate of 
456 sec-'. Conversely, stainless steel stents were highly blood flow dependent in our ex 
vivo model. They presented a significant increase of adhering platelets of almost 7 folds 
at 456 sec-' (p= 0.0002). while NiTi stents showed a non statistically significant increase 
(p> 0.05). No differences were obsewed with SEM on the stents topography prior to the 
experiment. Both type of stents were electropolished which lias been demonstrated to 
decrease stents thrombogenicity by improving their surface characteristics. Since the 
stents design was similar, these results may be related to their respective surface 
chemistry. AES analyses have shown that stainless steel stents were covered by 
chromium and iron oxide with limited amount of nickel, while the NiTi stents surface 
was composed of titanium oxide (mainly TiOz). These surface compositions rnay explain 
the less thrombogenic properties of NiTi stents. Nygren et al. have demonstrated the 
dependency of Ti02 characteristics on the surface fibrin(ogen) adsorption and platelets 
adhesion". Moreover, it has k e n  recently suggested that TiOz-, oxide films may prevent 
the denaturation of fibrinogen by inhibiting the transfer of charges from fibrinogen to the 
surface of the rnateria12". Thus, the Ti02  rich surface of NiTi stents rnay have prevented 
the formation of an irreversible platelet-rich thrombus and, as a consequence, promoted 
its fragmentation by blood flow. Indeed, while an increase in the flow increases the 
number of circulating blood components, and thus enhances the thrombus formation, it 
also increases the shearing force able to fragment this thrombus? While in agreement 
with those of Sheth et al., obtained with NiTi and stainless steel stents of different 
designs in a rabbit carotid artery rnode16, Our results demonstrate that independently of the 
design and extent of vessel wall injury, the surface materials itself has a obvious influence 
on the thrombogenicity of metallic stents. Many research project have been devoted to 
reduce the metallic stents t h r o m b ~ ~ e n i c i t ~ ' ~ .  Indeed, thrombus formation should be 
reduced as low as possible to avoid acute and subacute clinical complications. Moreover, 
thrombogenic materiai accumulation within the stented vessel are expected to contribute 
to neointimal proliferation processes through platelets-derived growth factors release and 
expression of the Gp IIb/lIIa receptor on the plateiet surface". The EPIC, EPILOG and 
EPISTENT trials have shown that prevention of thrombus formation by I I b m a  antagonist 
have a beneficial effect on both short term and long term complications in PTCA 
3 1.32 procedures . Reduction of restenosis trough prevention of thrombus formation is also 
suggested by the success of anti-piatelet therapy after coronary stenting in the ISAR and 
STARS In addition, the decrease in neointimal thickening observed in a recent 
study following thrombus formation reduction by surface characteristics improvements 
suggests clinical relevance of this issue. Still, further studies is required to conclude 
whether or not the lower thrombogenicity observed for NiTi stents may have an effect on 
acute or subacute complication rates andfor on long-term need for revascularization. 
CONCLUSIONS 
In an ex vivo extracorporeal model. we determined that sterilization d o  not significantly 
modify the thrombogenicty of NiTi stents. Stainless steel stents were more blood flow 
dependent than NiTi stents, and significantly more thrombogenic at a wall shear rate of 
456 sec". The latter was related to the surface chemistry of NiTi, namely titanium oxide, 
which may prevent thrombus growth within the stents. 
When considering their clinical relevance, our results should be carefully analyzed in 
regard to the methodology used in our study. Also, some limitations such as the use of 
inert silastic tube instead of vesse1 wdl  and the lack of antiplatelets therapy may decrease 
the clinical relevance of Our results. Yet, the sterilization of NiTi stents did not appear to 
modify the thrombogenicity of the  device. Conversely, stainless steel stents enhanced 
thrombus formation in comparison to NiTi stents. Along with the favorable thennoelastic 
properties of NiTi alloy, the latter seems to justify its increasing use as a material for 
peripheral and coronary stents. 
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Effet de I'electropolissage sur l'oxyde de surface 
Ainsi que nous l'avons mentionné dans le chapitre II de ce présent document, la couche 
passive à un rôle crucial sur le comportement en corrosion des alliages passivables tels 
que le NiTi. Ces oxydes sont eux-même dépendants des traitements de surface appliqués 
à l'alliage. Dans le cadre de notre étude, la comparaison des disques polis mécaniquement 
et électropolis a révélé des différences significatives entre les deux traitements, tant au 
niveau de la composition chimique de la surface que de sa topographie. Les analyses 
réalisées par microscopie à force atomique ont clairement indiqué des morphologies de 
surface différentes consécutives à I'électropolissage. Toutefois, malgré ces différences, 
aucune modification notable de la rugosité moyenne n'a été observée. Les analyses 
chimiques effectuées par spectroscopie Auger confirment ces modifications de surface. 
La concentration surfacique de nickel est ainsi considérablement réduite par 
l'électropolissage (de près de 1 1.5% à 1%) et, par conséquent, le ratio Ti/Ni, qui est une 
indication de la composition de I'oxyde de surface affranchie des effets de la 
contamination, est augmenté de 0.9 à 15. La surface du NiTi électropolie est donc 
constituée d'une couche superficielle d'oxyde de titane (de type TiOt), avec très peu de 
nickel. Cette oxyde, d'une épaisseur moyenne de l'ordre de 4 nm, fait ensuite place à une 
couche de transition constituée d'oxyde de titane et de nickel, et enfin au cœur de 
l'alliage. Les premiers travaux effectués dans nos laboratoires sur des stents en NiTi ont 
suggéré l'effet positif de cette couche d'oxyde, plus homogène, résultant de 
I 'electropolissage (Trépanier et aL, 1 999). Notre deuxième objectif était donc de 
caractériser l'effet de cet oxyde de surface de meilleure "qualité" sur la résistance à la 
corrosion du NiTi. 
Effet de l'électropolissage sur la corrosion du NiTi 
Nous avons utilisé à cet effet des tests de polarisation cycliques dans une solution 
physiologique de Hank's. Ces tests de polarisation cycliques effectués sur les disques ont 
ainsi mis en évidence une résistance à la corrosion élevée et reproductible (0.99 I 0.05 
V/SCE) pour le NiTi électropoli. Ceci constitue une observation très importante, car de 
précédentes études ont indiqué des potentiels de rupture du film passif très variables pour 
le NiTi (Nakayama, 1989). Ces potentiels variables sont à rapprocher de ceux observés 
dans notre étude pour les échantillons polis mécaniquement, et sont reliés à des surfaces 
présentant des artefacts pouvant initier des processus de corrosion. En effet, la présence 
de défauts de surface, de précipités, de joints de grain, de tensions de surface, etc., 
induites par exemple, par le polissage mécanique, sont autant de "faiblesses" dans la 
couche d'oxyde. L'électropolissage, en créant un oxyde de surface plus homogène et 
riche en TiOz, limite les risques de rupture prématurée du film passif, augmentant par là 
même le potentiel de rupture de l'alliage et la reproductibilité des résultats. Ces potentiels 
de rupture relativement élevés observés dans notre étude laissent penser qu'un implant en 
NiTi est peu susceptible de se corroder de manière localisée dans le cadre d'une 
utilisation "nomale". Ce point est particulièrement important si l'on considère que les 
cas d'échec de prothèses sont généralement associés à des conditions d'utilisation 
particulières, dans lesquelles le film protecteur peut, par exemple, être détruit par des 
frottements trop importants. La bonne résistance aux phénomènes de corrosion observée 
cliniquement pour des implants en NiTi semblent corroborer nos résultats obtenus in 
vitro. 
Effets de différentes techniques de stérilisation sur les propriétés de surface du NiTi 
D'une manière générale, la stérilisation par autoclave s'est avérée la plus capable 
d'induire des modifications de surface sur les disques en NiTi. Quoique faible et 
hétérogène, la croissance d'oxyde observée par AES n'est pas surprenante au vue de 
travaux déjà rapportés sur la croissance thermique des oxydes de surface sur de tels 
alliages (Vichev et al. 1998). De plus, la surface relativement exempte de défauts, crée 
par l'électropolissage est de nature à réduire la croissance thermique de ces oxydes de 
surface. Cette croissance s'est accompagnée d'une modification de la topographie 
(surface plus rugueuse et très hétérogène) et de la composition chimique, correspondant à 
une augmentation de la quantité de nickel à la surface de l'alliage. Néanmoins, l'examen 
des profils Auger révèle que cette couche relativement enrichie en nickel par rapport à 
l'alliage electropoli est suivie d'une zone riche en oxyde de titane. La stérilisation par 
autoclave semble donc avoir entraînée une diffusion du nickel au travers de la matrice 
défective d'oxyde de titane, modifiant ainsi le ratio surfacique Ti/Ni. Cependant, 
l'augmentation reste faible et la quantité de nickel présente dans les premières couches 
atomiques de la surface peut être considérée comme relativement constante. La 
stérilisation par autoclave a égaiement généré une contamination par des composantes 
inorganiques, observées en faible quantité par AES. Ce dernier point est en accord avec la 
diminution d'énergie de surface mesurée sur les échantillons "autoclavés", puisque de tels 
contaminations inorganiques diminue la mouillabilité des matériaux. 
Les modes de stérilisation par chaleur sèche et par oxyde d'éthylène ont modifié la 
couche d'oxyde de surface de manière similaire à l'autoclave. Ainsi, l'analyse effectuée 
par AES indique une légère augmentation (non significative d'un point de vue statistique) 
de l'épaisseur de la couche d'oxyde et du pourcentage de nickel à la surface. La 
topographie des échantillons stérilisés par chaleur sèche se caractérise par une plus grande 
rugosité, mais reste relativement homogène. Cette rugosité peut être reliée à 
l'augmentation de la mouillabilité observée lors des essais de mesure de l'angle de 
contact. En effet, une rugosité plus importante augmente la surface d'échange par unité de 
surface, ce qui a pour effet apparent d'augmenter l'énergie "stockée" dans cette même 
surface. La topographie de surface de l'alliage stérilisé par oxyde d'éthylène ne diffère 
par significativement de celle de l'alliage electropolie, si ce n'est par la présence aléatoire 
de quelques contaminations de surface visibles à I'AFM. 
Parmi les techniques, dites "nouvelles", testées, la stérilisation par acide péracétique d a  
pas sensiblement modifié la couche d'oxyde ou la topographie de l'alliage. Certaines 
hétérogénéités observées avec I'AFM laisse cependant penser que cette technique est 
susceptible d'initier des phénomènes de corrosion localisée de faible amplitude. 
Parallèlement, la stérilisation par acide péracétique a augmenté significativement 
l'énergie de surface de l'alliage. Une augmentation encore pIus importante a été observée 
dans le cas des techniques dites "à base plasma", c'est à dire le système Sterrad8-100s et 
le système PlazlyteB. La composante polaire des échantillons stérilisés par ces techniques 
a considérablement augmentée, conduisant ainsi à des énergies de surface 
significativement plus élevées (augmentation de l'ordre de 100%) par rapport aux 
contrôles électropolis. Ces deux techniques n'ont pas modifié notablement la composition 
chimique ou la topographie de la surface, en dehors d'une faible augmentation de la 
rugosité pour SterradB- 100s. 
Effet de différentes techniques de stérilisation sur la résistance aux phénomènes de 
corrosion localisée du NiTi 
Pour déterminer l'effet des modifications de surface induites par la stérilisation sur la 
résistance à la corrosion du NiTi, nous avons procédé également à des tests de 
polarisation cycliques sur des disques stérilisés par les différentes techniques. Sur tous les 
paramètres observés, c'est à dire le potentiel de rupture du film passif, le potentiel de re- 
passivation, le potentiel au repos. la densité de courrant de corrosion et le courrant de 
passivation, nous n'avons pas observé de modifications significatives par les techniques 
de stérilisation par oxyde d'éthylène et SterradB. Certains échantillons stérilisés par 
autoclave (2 sur 6) et par acide péracétique (1  sur 6) ont présenté des potentiels de rupture 
relativement faibles, correspondant à des phénomènes de corrosion observables 
macroscopiquement. Les caractérisations de surface effectuées sur les disques stérilisés 
suggèrent que ces deux techniques de stérilisation sont capables d'affaiblir le film 
protecteur de surface par la création de défauts et la formation de précipités, augmentant 
ainsi le risque de rupture prématurée de i'oxyde de surface. Cependant, vu le nombre 
réduit d'échantillons concernés, d'autres facteurs tels que la manipulation des 
échantillons durant les processus de stérilisation peuvent également être la cause de ces 
résultats. D'une manière générale, la résistance à la corrosion localisée du NiTi 
électropoli et stérilisé est bonne, et reste supérieure à celle de l'acier inoxydable. Sur la 
base de ces résultats, les différents modes de stérilisation testés ne devraient pas 
augmenter cliniquement le risque de corrosion localisée. 
A partir des courbes de polarisation cyclique, les densités de courrant de corrosion ont été 
déterminées par extrapolation des pentes de Tafel. Selon la norme ASTM-G102-89, ces 
densités de courrant permettent d'estimer les taux de corrosion. Quoique approximative, 
cette méthode nous a permis d'évaluer l'effet relatif de la stérilisation sur les taux de 
corrosion pour les groiipes d'échantillon. Aucune différence significative n'a été observée 
entre les différents groupes, ce qui laisse suggérer des taux de corrosion similaires pour 
les échantillons stérilisés. Ceci nous a poussé à n'effectuer des tests "par perte de masse" 
que sur les échantillons électropolis pour comparer ces taux de libérations ioniques avec 
ceux de l'acier inoxydable électropoli. 
Libération ionique par dissolution passive 
Les essais par perte de masse réalisés par absorption atomique sur des stents electropolis 
en NiTi et en acier inoxydable ont permis de déterminer la cinétique de libération par 
dissolution passive du nickel (et du chrome dans le cas de l'acier inoxydable). Notre 
étude indique que le NiTi électropoli libère dans les premiers jours et de manière 
sélective (par rapport au titane) plus de nickel que l'acier inoxydable. Le taux de 
libération tend à diminuer jusqu'à des valeurs en dessous du seuil de détection de 
l'appareillage utilisé. Les profils de libération observés suivent une loi de type 
logarithmique en fonction du temps. Ainsi. au bout de 17 jours. aucune libération de 
nickel n'était détectable aussi bien pour le NiTi que pour l'acier inoxydable. 
Au regard des autres études réalisées dans des conditions similaires, les taux de libération 
ionique observés pour le NiTi électropoli sont faibles et semblent bien en dessous des 
seuils de toxicité. On peut donc escompter que dans le cadre d'une utilisation adéquate du 
NiTi, la quantité de nickel libérée par l'implant de manière passive n'aura pas d'effet 
toxique ou systémique sur l'organisme du patient. Néanmoins, tout comme pour la 
corrosion localisée, des facteurs extérieurs peuvent fortement influencer ces taux de 
libération. Une attention toute particulière doit donc être portée lors de la conception et de 
l'implantation des implants pour limiter ces risques (frottements, contraintes, etc.). D'une 
manière générale, les risques de corrosion in vivo sont reliés aussi bien aux propriétés 
intrinsèques de l'implant qu'aux conditions d'utilisation et de mise en place de celui-ci. 
Effets de la stérilisation sur la thrombogénicité du NiTi 
La thrornbogénicité d'un stent étant intimement reliée à ses propriétés de surface, nous 
avons développé un modèle ex vivo pour caractériser l'adsorption des fibrinogènes et 
l'adhésion plaquettaire en contact avec le sang. Aucune différence significative n'a été 
mise en évidence lors de ces essais, mais une forte tendance vers une plus faible 
thrombogénicité a été observée pour les échantillons traités par les techniques d'oxyde 
d'éthylène et d'acide péracétique. Cette tendance est en accord avec les caractérisations 
de surfcice effectuées sur les échantillons stérilisés. En effet, une énergie de surface élevée 
et une surface sans aspérités, tels qu'observées sur les échantillons stérilisés par oxyde 
d'éthylène et acide péracétique, sont des facteurs bénéfiques pour la réduction de la 
thrombogénicité d'un matériau. 
Cependant, sur la base de ces premiers essais, le protocole utilisé lors de ceux-ci a 
été développé pour améliorer la sensibilité de la méthode. A partir de ce protocole 
normalisé, des essais "contractuels" ont été effectués sur des échantillons similaires à 
ceux utilisés dans notre étude. 11 est possible que les différences observées, non 
significatives dans nos essais, puissent atteindre les limites statistiques de signifiance 
dans un protocole plus sensible tel que celui utilisé dans les essais suivants (comparaison 
NiTi versus acier inoxydable). Néanmoins. tout laisse penser que ces différences 
potentielles restent mineures et, en comparaison des nombreux paramètres, notamment 
physiologiques et ceux reliés à la géométrie et au déploiement du stent, n'influencent que 
peu la formation d'un thrombus après l'implantation d'un stent. 
Thrombogénicité du NiTi versus acier inoxydable en fonction du débit sanguin 
La comparaison de la thrornbogénicité de stents en NiTi et en acier inoxydable a été 
effectuée par l'intermédiaire de la fabrication de stents en NiTi reproduisant précisément 
le design du stent commercial Palmaz (J&J, Cordis Corporation, USA). La formation de 
thrombus étant un phénomène dynamique, deux taux de cisaillement (correspondant à des 
débits sanguins différents) ont été utilisés lors des perfusions. Ces deux taux sont 
représentatifs de ceux rencontrés in vivo dans des artères de tailles moyennes. Les stents 
en acier inoxydable se sont avérés beaucoup plus sensibles au débit que les stents en 
NiTi, et d'une manière générale, nettement plus thrombogènes. La différence entre les 
deux types de stents était suffisament importante pour être observable visuellement. 
Cependant, il est très difficile d'estimer les conséquences cliniques exactes de ces 
résultats. il faut en effet tenir compte des nombreuses limitations associées à notre étude 
(procédure ex vivo, absence de médications, etc.). Néanmoins, sur la base des études 
pertinentes de la littérature, il semble que de telles différences soient de nature à modifier 
la formation de thrombus in vivo, et par conséquent capable d'influencer le taux de 
complication à court, moyen et long terme. Conjugués aux propriétés mécaniques uniques 
du NiTi, ces résultats justifient l'utilisation croissante de celui-ci dans le domaine des 
stents cardiovasculaires. 
RECOMMANDATIONS 
A l'issue de ce travail, nous considérons que les points suivants devraient faire l'objet 
d'études complémentaires. 
En premier lieu, des tests identiques à ceux effectués dans cette étude devraient être 
entrepris, mais réalisés avec des échantillons non electropolis et stérilisés. Une telle étude 
permettrait de confirmer l'effet protecteur du traitement d'electropolissage et confèrerait 
une compréhension supplémentaire des mécanismes en jeu. De même, des tests de 
dissolution devraient être effectués avec des stents non electropolis. 
De plus, l'étude de la résistance aux phénomènes de corrosion tels que réalisée et 
présentée dans ce présent document ne prend pas en compte les nombreux facteurs 
pouvant modifier ceux-ci dans le cadre d'applications cliniques. Ainsi, une étude des 
phénomènes de corrosion galvanique, par frottement, sous l'effet de contrainte, etc., 
semble nécessaire pour évaluer les risques reliés à l'utilisation clinique de prothèses en 
NiTi. 
La repassivation du NiTi n'a été que peu étudiée jusqu'à ce jour. Une telle investigation 
apparaît indispensable, d'autant plus que ce processus semble complexe. La cinétique de 
repassivation du NiTi devrait ainsi faire l'objet d'une étude comparative avec les autres 
matériaux métalliques couramment utilisés dans la conception d'implants. 
Dans le cadre spécifique des stents cardiovasculaires, aucune étude ne caractérise l'effet 
des libérations ioniques au niveau des parois vasculaires. Même si ces libérations sont 
faibles et semblent inférieures aux seuils de toxicité, ainsi que mis en évidence dans cette 
étude, elles peuvent être suffisantes pour stimuler les réactions inflammatoires associées à 
l'implantation de telles prothèses. 
Nos résultats ont également mis e n  évidence l'influence des taux de cisaillement sur le 
processus de formation de thrombus des stents en NiTi et en acier inoxydable. Une étude 
plus exhaustive est souhaitable pour obtenir une meilleure compréhension des 
mécanismes en jeu- 
Enfin, la relation entre la formation d'un thrombus fibrino-plaquettaire e t  le processus de 
resténose reste conjoncturel. il serait pertinent de réaliser une étude comparative in vivo 
avec des stents en NiTi et en acier inoxydable similaire à ceux utilisés dans le présent 
travail pour caractériser la prolifération néointimale associée à chaque type de stents. Ceci 
constituerait également une première étape dans l'évaluation des conséquences cliniques 
de notre étude. En effet, du fait des nombreuses limitations associées à notre travail, les 
implications cliniques des résultats observés restent conjoncturelles. Seule une étude 
multicentrique à moyen et long terme de grande envergure pourrait déterminer si les 
stents en NiTi sont effectivement moins thrombogènes que ceux en acier inoxydable, et 
surtout si cette différence est suffisamment marquée pour avoir des conséquences 
cliniques. 
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